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Vorwort des Herausgebers I
Vorwort des Herausgebers
In vielen Bereichen der Produktions- und Fertigungstechnik, der chemischen Industrie, der
Medizin, der Biotechnologie und der Umwelt müssen Konzentrationen chemischer bzw. bio-
chemischer Größen gemessen und überwacht werden. Dazu werden Sensoren benötigt, die
hinreichend geringe Konzentrationen auflösen können, die kleine Querempfindlichkeiten zeigen,
die schnell auf Messänderungen reagieren, die langzeitstabil sind und kostengünstig hergestellt
werden können. Hydrogelbasierte piezoresistive Sensoren bieten einen erfolgversprechenden
Ansatz, da sie mit MEMS-Technologien miniaturisiert und preiswert gefertigt werden können
und die piezoresistiven Wandlerelemente eine sehr gute Genauigkeit haben. Damit würde es
möglich, mit einer universellen Sensorplattform eine Familie von chemischen und biochemischen
Sensoren zu schaffen.
Aufgabe ist es nun, analytspezifische Hydrogele zu finden und zu synthetisieren, die die verblei-
benden der oben angeführten Anforderungen erfüllen. Dieser Problematik wendet sich nun die
vorliegende Arbeit zu, indem beispielhaft angepasste Hydrogele für wichtige Anwendungen in
der Lebensmittelindustrie (Ethanol) und der Biotechnologie (gelöster Ammoniak und Harnstoff)
synthetisiert und untersucht werden. Dabei betrachtet die Arbeit nicht nur die Eigenschaften
der Hydrogele allein, sondern auch das messtechnische Verhalten entsprechender Sensoren im
Hinblick auf die genannten Anforderungen.
In diesem Sinne schafft die vorliegende Arbeit wichtige wissenschaftlich-technische Grundlagen
für eine mögliche kommerzielle Nutzung dieses Sensorprinzips. Aus diesem Grund wünsche ich
diesem Band der Buchreihe „Dresdner Beiträge zur Sensorik“ die ihm gebührende Aufmerksam-
keit!
Dresden im Mai 2020 Gerald Gerlach
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Kurzfassung V
Kurzfassung
Ohne zuverlässige Chemo- und Biosensoren wären beispielsweise die Überwachung von Prozess-
parametern in der chemischen und biotechnologischen Industrie, die Detektion von geringsten
Analytkonzentrationen in der biomedizinischen Analytik oder die Spurenanalyse von Schad-
stoffen undenkbar. Neue Sensormaterialien wie stimuliresponsive Hydrogele spielen bei der
Entwicklung neuer chemischer und biochemischer Sensoren eine immer größere Rolle. Hydro-
gele sind „intelligente“ hydrophile Polymernetzwerke, die in Abhängigkeit von spezifischen
Stimuli quellen und entquellen können. In Kombination mit piezoresistiven Drucksensoren wird
dann der resultierende Quelldruck in eine messbare Ausgangsspannung umgewandelt.
In dieser Arbeit werden sowohl neuartige stimuliresponsive Hydrogele für die Detektion von
Ethanol in alkoholischen Getränken als auch zum Nachweis von gelöstem Ammoniak und
Harnstoff für biotechnologische Prozesse vorgestellt. Nach der gezielten Synthese und Funktio-
nalisierung der Gele werden zunächst die Quelleigenschaften in freier Quellung untersucht. Im
Mittelpunkt der Charakterisierung stehen dabei sensorisch relevante Eigenschaften wie beispiels-
weise das Quellverhalten in Abhängigkeit vom jeweiligen Stimulus. Im nächsten Schritt werden
piezoresistive Hydrogelsensoren aufgebaut und vermessen. Dabei werden wichtige Sensoreigen-
schaften wie der sensitive Messbereich, Nachweisgrenzen oder Querempfindlichkeiten detailliert
untersucht und die Sensorkonzepte hinsichtlich ihres Anwendungspotenzials bewertet.

Abstract VII
Abstract
Without reliable chemical and biosensors, the monitoring of process parameters in the chemical
and biotechnological industry, the detection of lowest analyte concentrations in biomedical
analysis or the trace analysis of pollutants would be inconceivable. New sensor materials such as
stimuli-responsive hydrogels are becoming increasingly important in the development of new
chemical and biochemical sensors. Hydrogels are „intelligent“ hydrophilic polymer networks
that can swell and deswell depending on certain stimuli. In combination with piezoresistive
pressure sensors, the resulting swelling pressure is then transformed into a measurable output
voltage.
In this work, novel stimuli-responsive hydrogels for the detection of ethanol in alcoholic bever-
ages as well as for the detection of dissolved ammonia and urea for biotechnological processes are
presented. After the controlled synthesis and functionalization of the gels, the swelling properties
in free swelling will be investigated. The focus of the characterization is on sensor-relevant
parameters such as the swelling behaviour in dependence on the given stimulus. In the next step,
piezoresistive hydrogel sensors are constructed and measured. Important sensor properties such
as the sensitive measuring range, detection limits or cross-sensitivities are to be investigated in
detail and the sensor concepts evaluated with regard to their application potential.
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1 Einleitung und Motivation
Ob zur Detektion des pH-Wertes in zahlreichen chemischen, lebensmittel- oder biotechnolo-
gischen Prozessen, zum Nachweis von Schadstoffen in der Wasser- und Umweltanalytik oder
zur Bestimmung des Blutzuckergehaltes in der biomedizinischen Diagnostik: Die Sensorik gilt
nicht umsonst als eine der Schlüsseltechnologien für vielfältige Anwendungen in Industrie,
Medizin und Umwelttechnik. Laut dem AMA Verband für Sensorik und Messtechnik betrug
2015 der weltweite Umsatz mit Sensoren rund 150 Mrd. US-Dollar. Für 2020 wird bereits ein
globales Umsatzvolumen von über 200 Mrd. US-Dollar prognostiziert [1]. Insbesondere in der
analytischen Messtechnik galt und gilt die chemische Sensorik als der Bereich mit dem größten
Umsatzvolumen [2].
Bei der Entwicklung neuer Sensormaterialien rücken dabei immer mehr Polymere in den Fokus
von Forschung und Entwicklung [3–5]. Polymere sind als Werkstoff für sensorische Anwendun-
gen vergleichsweise günstig und durch gezielte Modifikation der makromolekularen Struktur
können die physikochemischen Eigenschaften einfach an die Applikation angepasst werden
[6]. Weiterhin lassen sich Polymere mit vielen bereits in der Mikrosystemtechnik etablierten
Methoden einfach strukturieren [7, 8]. So wurden zahlreiche Sensoren auf Basis von Polymeren
realisiert, z.B. für die Detektion von umweltrelevanten Gasen wie Kohlenstoffmonoxid [9]
und Stickstoffdioxid [10] oder zum Nachweis von Schwermetallen [11, 12] und Sprengstoffen
[13, 14] in wässrigen Medien. Weiterhin zeichnen sich viele Polymersysteme durch eine hohe
Biokompatibilität aus [4, 6]. Die einfache Funktionalisierung mit Enzymen oder anderen biologi-
schen Komponenten ermöglicht so ein breites Anwendungsspektrum in der Entwicklung von
biochemischen Sensoren [15, 16].
Besonders in wässrigen Lösungen eignen sich Hydrogele zur Detektion spezifischer Analyten.
Hydrogele sind dreidimensionale Polymernetzwerke, welche durch ihre hydrophile Struktur
große Mengen an Wasser aufnehmen können [17]. Als Trägermatrix für chemische und biologi-
sche Komponenten können Hydrogele vielfältig in der Sensorik genutzt werden, beispielsweise
für kolorimetrische Schnelltests zum Nachweis von Arsenationen im Trinkwasser [18]. Erste
optische Hydrogelbiosensoren auf der Basis eines fluoreszenzmarkierten, spezifisch an glucose-
bindenden Rezeptormoleküls zur kontinuierlichen Detektion des Blutzuckergehaltes sind bereits
kommerziell erhältlich [19–21].
2 1 Einleitung und Motivation
Von besonderer Relevanz für Sensorik und Aktorik ist das stimuliresponsive Quellverhalten
von Hydrogelen [22, 23]. Als „intelligente“ Materialien können Hydrogele in Abhängigkeit
von einem externen Stimulus, z.B. der Temperatur [24], der Salzkonzentration [25] oder des
pH-Wertes [26], quellen bzw. entquellen. Während des Quellvorganges ändern sich die mecha-
nischen und optischen Eigenschaften der Gele, welche sich mithilfe von geeigneten Wandlern
in elektrisch messbare Ausgangssignale überführen lassen [27]. Beispielweise können mittels
Quarzmikrowaagen kleinste Massenänderungen während der Quellung detektiert werden [28].
Ferner lässt sich die resultierende Änderung des Brechungsindexes mithilfe der Oberflächenplas-
monenresonanzspektroskopie nachweisen [29].
Eine vielversprechende Alternative stellt die Messung des Quelldruckes mittels piezoresistiver
Drucksensoren dar [30]. Dieses bereits seit längerem bekannte Sensorkonzept zeichnet sich
durch einen kostengünstigen und einfachen Sensoraufbau mit gutem Miniaturisierungspotenzial
aus. Zudem eignet sich dieses Sensorprinzip für In-Line-Messungen in der industriellen Prozess-
analytik. Insbesondere die einfache Modifikation mit unterschiedlichsten sensitiven Hydrogelen
bietet ein großes Potenzial als Plattformtechnologie zum Aufbau verschiedenster chemischer
und biochemischer Sensoren.
Für die Entwicklung neuartiger hydrogelbasierter piezoresistiver Chemo- und Biosensoren müs-
sen spezielle Hydrogele gezielt synthetisiert und beispielsweise mit Enzymen funktionalisiert
werden. In dieser Arbeit sollen beispielhaft neue stimuliresponsive Hydrogele für die Detektion
von Ethanol in alkoholischen Getränken und zum Nachweis von Ammoniak bzw. Harnstoff für
chemische oder biotechnologische Anwendungen entwickelt werden. Die Gele sollen dabei eine
hohe Sensitivität, geringe Querempfindlichkeiten, eine gute Langzeitstabilität und eine ausrei-
chende mechanische Stabilität für die Anwendung im Drucksensor aufweisen. Weiterhin soll
mit detaillierten Sensorcharakterisierungen das große Anwendungspotenzial dieser neuartigen
hydrogelbasierten Chemo- und Biosensoren gezeigt werden.
2 Grundlagen 3
2 Grundlagen
2.1 Hydrogele
2.1.1 Hydrogele und deren Eigenschaften
Die Materialklasse der Hydrogele besteht chemisch betrachtet aus einem dreidimensionalen,
wasserunlöslichen Polymernetzwerk, welches durch seine hydrophilen Seitenketten jedoch
enorme Mengen an Wasser (bis zu Faktor 1000, bezogen auf die Trockenmasse [31]) aufnehmen
kann. Die daraus resultierende Volumenzunahme des Gels wird auch als Quellung bezeichnet
[32].
Besonders attraktiv für kommerzielle Anwendungen sind die speziellen Materialeigenschaften
der Hydrogele. Industriell werden Hydrogele durch ihre Quellfähigkeit vor allem als Superabsor-
ber in Hygieneartikeln eingesetzt [33]. Weiterhin verwendet man Hydrogele insbesondere wegen
ihrer hohen Biokompatibilität bereits als Kontaktlinsen oder Wundplaster in biomedizinischen
Anwendungen [34] sowie als Geliermittel in der Lebensmitteltechnologie [35].
Auch in der Forschung und Entwicklung spielen Hydrogele eine wichtige Rolle. Als Trägermatrix
für die Gelelektrophorese und Gelchromatografie sind Hydrogele besonders in der biochemischen
Analytik unverzichtbar [36]. Die einfache Funktionalisierbarkeit der biokompatiblen Gelstruktu-
ren ermöglicht die Entwicklung neuer Drug-delivery-Systeme zum gezielten Wirkstofftransport
in der biomedizinischen Therapeutik [37]. Hydrogele werden wegen ihrer viskoelastischen Eigen-
schaften mit einem Elastizitätsmodul von deutlich unter 10 MPa, meist sogar im kPa-Bereich, als
„weiche Materialien“ bezeichnet [38]. Diese Eigenschaft steht im Fokus bei der Entwicklung von
neuen Bandscheibenersatzmaterialien für das Tissue Engineering [39, 40]. Weiterhin kommen
Hydrogele durch ihre einfache Strukturierbarkeit als 3D-Druckmaterialien für biotechnologische
Anwendungen zum Einsatz [41]. Für technische Applikationen beispielsweise in der Sensorik,
Mikrosystemtechnik und Medizintechnik ist insbesondere das stimuliresponsive Quellverhalten
von Hydrogelen von besonderem Interesse [42].
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2.1.2 Stimuliresponsive Hydrogele
Stimuliresponsive Hydrogele quellen und entquellen in Abhängigkeit von spezifischen physikali-
schen oder chemischen Messgrößen wie der Temperatur, dem pH-Wert oder der Glucosekonzen-
tration (Abb. 2.1) [43]. Die resultierende Massen- und Volumenänderung dieser „intelligenten
Materialien“ [44] ist von zentraler Bedeutung bei der Entwicklung neuartiger, unkonventioneller
Sensoren und Aktoren [27, 42].
Abbildung 2.1: Stimuliresponsive Hydrogele und deren Quelleigenschaften in Abhängigkeit von ver-
schiedenen physikalischen oder chemischen Parametern. Abbildung modifiziert nach [45].
a) Synthese von stimuliresponsiven Hydrogelen
Die Synthese von stimuliresponsiven Hydrogelen kann dabei auf unterschiedlichsten Wegen
realisiert werden. Bei der physikalischen Vernetzung beruht der Aufbau des dreidimensionalen
Polymernetzwerkes auf nichtkovalenten Interaktionen wie hydrophoben und ionischen Wechsel-
wirkungen oder Wasserstoffbrückenbindungen zwischen den Polymerketten [46]. Aber auch phy-
sikalische Verschlaufungen und Verknäulungen der Polymerketten können mit zur Ausbildung
des Polymernetzwerkes beitragen [47]. Für technologische Anwendungen sind jedoch chemisch
vernetzte Hydrogele von besonderer Bedeutung [36]. Hierbei wird das Polymernetzwerk durch
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den Aufbau von kovalenten Bindungen, in der Regel basierend auf einer freien radikalischen
Polymerisation, synthetisiert [47]. Diese kovalenten und dadurch permanenten Wechselwirkun-
gen sind im Vergleich zu den nichtkovalenten Interaktionen deutlich stabiler, wodurch eine
signifikant bessere mechanische Stabilität der Gele resultiert [46].
Für die Synthese von Hydrogelen mittels freier radikalischer Polymerisation werden die hy-
drophilen Monomere und ein Vernetzer in einem Lösungsmittel, in der Regel Wasser, gelöst.
Durch die Zugabe eines geeigneten Initiators kann die radikalische Polymerisation eingeleitet
werden (Abb. 2.2 a). Die homolytische Dissoziation des Initiators um eine energetisch schwache
Bindung (z.B. Peroxide oder Azoverbindungen) oder in Folge einer Redoxreaktion führt zur
Bildung von hochreaktiven Radikalen. Der Zerfall des Initiators kann dabei auf verschiedenen
Wegen realisiert werden. Typischerweise werden sowohl thermische Initiatoren wie Ammonium-
peroxodisulfat (APS), meist in Kombination mit N,N,N’,N’-Tetramethylethylendiamin (TEMED)
als thermisches Redoxinitiatorsystem, als auch UV-Initiatoren wie Irgacure 2959 verwendet
(Abb. 2.2 b). Letztere Methode ist besonders für mikrosystemtechnische Anwendungen attraktiv,
da sich definierte Strukturen im Mikrometerbereich herstellen lassen [48]. Die entstandenen
Radikale reagieren mit der Vinylgruppe zahlreicher Monomereinheiten und bilden so Polymer-
ketten aus. Durch die Divinyleinheiten des Vernetzers, wie z.B. bei N,N’-Methylenbisacrylamid
(Bis) oder Tetraethylenglycoldimethacrylat (Abb. 2.2 b), können sich beide Molekülenden an der
Polymerisation beteiligen und so zu einer Vernetzung zwischen den Polymerketten führen [49].
b) Chemoresponsive Hydrogele
Das stimuliresponsive Quellverhalten der Hydrogele kann durch die Wahl geeigneter Monome-
re während der Polymerisation gezielt beeinflusst werden (Abb. 2.2 b). Für die Synthese von
pH-sensitiven Hydrogelen stehen zahlreiche Monomere wie Acrylsäure (AAc) [50, 51], Metha-
crylsäure (MAAc) [52, 53] oder N,N-Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA) [54, 55] zur
Verfügung. Die Sensitivität dieser Monomere basiert auf der Protonierung bzw. Deprotonierung
entsprechender funktioneller Gruppen. Acidische Monomere wie Acrylsäure oder Methacryl-
säure verfügen über Carboxylgruppen, die unterhalb des pKS-Wertes (Poly(AAc): pKS = 4,7
[56], Poly(MAAc): pKS = 5,5 [57]) protoniert vorliegen (Rest−COOH). Steigt der pH-Wert nun
oberhalb des pKS-Wertes an, so werden die Säuregruppen der Monomereinheiten deprotoniert
(Rest−COO– ). Bei basischen Monomeren wie im Falle von N,N-Dimethylaminoethylmeth-
acrylat liegt die tertiäre Aminogruppe oberhalb des pKB-Wertes (DMAEMA: pKB = 7,8 [30])
deprotoniert vor (Rest−N−(CH3)2). Bei Verringerung des pH-Wertes unterhalb des pKB-Wertes
wird die Aminogruppe nun protoniert (Rest−N+H−(CH3)2) [27]. Um die resultierenden Ladun-
gen im Gel zu kompensieren, diffundieren nun die beweglichen Gegenionen aus dem umgebenden
Lösungsmittel in das Gel. Durch die Erhöhung der Ionenkonzentration steigt der osmotische
Druck im Gel, der durch die Diffusion von Wassermolekülen aus der umgebenden Lösung
ausgeglichen wird und somit zu einer Quellung des Gels führt. Neben der eben beschriebenen
6 2 Grundlagen
Donnan-Theorie [58, 59] sind zudem die elektrostatischen Abstoßungen zwischen den geladenen
Carboxyl- bzw. Aminogruppen von entscheidender Bedeutung für den Quellungsprozess des
pH-sensitiven Hydrogels [60–62].
Abbildung 2.2: (a) Allgemeine Synthesevorschrift von stimuliresponsiven Hydrogelen mittels freier
radikalischer Polymerisation, (b) typische Vertreter von Monomeren und deren primäre Sensitivitäten,
Vernetzern und Initiatoren.
Für biotechnologische und bioanalytische Anwendungen muss der sensitive Bereich jedoch zu
physiologischen pH-Werten (pH ≈ 7,4 [63]) hin verschoben werden. Dies kann durch Synthese
von Copolymeren realisiert werden. So führt die Verwendung des Monomers N-(2-Hydroxy-
propyl)methacrylat (HPMA) während der Polymerisation von DMAEMA-Hydrogelen zu im
physiologischen pH-Bereich sensitiven Hydrogelen (Abb. 2.2 b) [64, 65]. Bei der Synthese von
Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen kann durch unterschiedliche Monomer-Zusammenset-
zungen der Volumenphasenübergang der pH-responsiven Gele gezielt verschoben werden [66].
Weiterhin können pH-responsive Hydrogele auch für die Detektion von im Wasser gelösten
Gasen verwendet werden. So führt die Reaktion von Kohlenstoffdioxid (CO2) in wässrigen
Lösungen zu einer sauren pH-Wertänderung [67]:
CO2 +H2O−−⇀↽− H2CO3 −−⇀↽− HCO –3 +H+,
die wiederum mittels pH-sensitiven Hydrogelen nachgewiesen werden kann [68, 69].
2 Grundlagen 7
Neben der pH-Sensitivität quellen die meisten pH-responsiven Hydrogele auch in Abhängigkeit
von der Ionenkonzentration [70, 71]. Analog zu pH-sensitiven Hydrogelen kann das Quell-
verhalten von salzsensitiven Gelen durch die Donnan-Theorie und durch die elektrostatischen
Wechselwirkungen der geladenen Seitenketten im Gel begründet werden [72].
Stimuliresponsive Hydrogele können ebenfalls in Abhängigkeit von der Temperatur quellen und
entquellen [73]. In der Literatur wird für die Synthese von thermoresponsiven Hydrogelen am
häufigsten das Monomer N-Isopropylacrylamid (NIPAM, Abb. 2.2 b) verwendet [74, 75]. Neben
N-Isopropylacrylamid und deren Derivaten wie N,N-Diethylacrylamid [76] sind noch zahlrei-
che weitere thermoresponsive Monomere wie N-Vinylcaprolactam [77] oder Methylvinylether
[78, 79] bekannt. Für das Quellverhalten von Poly(NIPAM)-Hydrogelen spielt die untere kritische
Lösungstemperatur (engl.: Lower critical solution temperature, LCST) eine entscheidende Rolle.
Das Monomer NIPAM besteht aus einer hydrophilen Amidgruppe (−CONH−) und einer hydro-
phoben Isopropylgruppe (−CH(CH3)2). Bei niedrigen Temperaturen unterhalb des LCST-Wertes
von rund 32 ◦C interagieren die hydrophilen Amidgruppen des Poly(NIPAM)-Netzwerkes über
Wasserstoffbrückenbindungen mit den Wassermolekülen in der Lösung. Dadurch liegt das Gel
gequollen vor. Wird das Gel nun über die kritische Lösungstemperatur erwärmt, werden die Was-
serstoffbrückenbindungen zwischen den hydrophilen Amidgruppen und den Wassermolekülen
geschwächt und die intramolekularen Wechselwirkungen der hydrophoben Isopropylgruppen
dominieren, wodurch das Poly(NIPAM)-Hydrogel entquillt [80].
Neben der Temperatursensitivität zeigen Poly(NIPAM)-Gele ebenfalls eine Sensitivität gegen-
über organischen Lösungsmitteln wie Ethanol [81, 82]. In einem Bereich von 0 bis 20 vol%
Ethanol entquellen Poly(NIPAM)-Hydrogele. Nahezu keine Änderung im Quellverhalten kann
im Konzentrationsbereich von 20 bis 40 vol% festgestellt werden, ehe die Gele in einem Bereich
von 40 bis 100 vol% wieder quellen [83]. Dieses Quellverhalten kann mit dem Cononsolvency-
Effekt erklärt werden [84]. Poly(NIPAM) ist in reinem Wasser bzw. Ethanol löslich, jedoch
nicht in Ethanol-Wasser-Gemischen [85, 86]. In reinem Wasser bzw. Ethanol interagieren die
Seitenketten von Poly(NIPAM) mit dem Lösungsmittel und das Hydrogel liegt gequollen vor. In
Ethanol-Wasser-Gemischen dominieren allmählich die Wechselwirkungen zwischen Wasser und
Ethanol als zwischen Poly(NIPAM) und dem Lösungsmittelgemisch. Dadurch kommt es zu einer
stärkeren Interaktion zwischen den Poly(NIPAM)-Seitenketten, wodurch das Hydrogel entquillt
[87]. Ebenfalls eine Responsivität gegenüber Ethanol zeigen beispielsweise Hydrogelsysteme
basierend auf Acrylsäure [88] oder Poly(Acryloyl-L-Prolinmethylester)-Gele [89].
c) Bioresponsive Hydrogele
Die einfache Funktionalisierung der Hydrogele mit Biomolekülen wie Nukleinsäuren, Antikörper
oder Zellen und deren hohe Biokompatibilität erlaubt die Entwicklung von neuen, bioresponsiven
Hydrogelen (Abb. 2.3) [90].
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So zeigen Hydrogelsysteme auf Basis von 3-Acrylamidophenylboronsäure (PBA) eine Sensitivi-
tät gegenüber Glucose [91, 92] (Abb. 2.3 a). Bei einem gegebenen pH-Wert liegen in wässriger
Lösung sowohl die nichtionisierte (1 in Abb. 2.3 a) als auch die ionsierte Form (2 in Abb. 2.3 a)
der PBA in einem chemischen Gleichgewicht vor. Bei Zugabe von Glucose bindet der Zucker
an die ionisierte Form der PBA und bildet einen entsprechenden Komplex (3 in Abb. 2.3 a).
Somit verschiebt sich das chemische Gleichgewicht zwischen ionisierter und nichtionisierter
Form der PBA. Um dieses Gleichgewicht wiederherzustellen, wird nun die nichtionisierte in
die ionisierte Form umgewandelt. Damit nimmt der Anteil der negativen Ladungen durch die
ionisierte Form und die PBA-Zucker-Komplexe zu. Je mehr Glucose sich in der Lösung befindet,
desto mehr PBA-Zucker-Komplexe bilden sich und desto mehr gebundene negative Ladungen
resultieren im Gel. Dies führt, analog wie bereits bei den pH-sensitiven Hydrogelen diskutiert,
zu einer Quellung des Gels, die mithilfe der Donnan-Theorie und der Zunahme der abstoßenden
elektrostatischen Wechselwirkungen begründet werden kann [93, 94].
Auch Desoxyribonukleinsäuren (DNS) können durch z.B. eine Methacrylamidmodifizierung (in
der Regel Acrydite) in ein Hydrogelnetzwerk eingebunden werden [95, 96]. Insbesondere mittels
Aptameren können neuartige, biosensitive Hydrogele polymerisiert werden. Aptamere sind spe-
zielle DNS-Sequenzen, die durch ihre dreidimensionale Struktur hochspezifisch an Biomoleküle
wie beispielsweise Proteine binden können [97]. Für die Detektion des Proteins Thrombin wird
in der Literatur z.B. ein Aptamer-Protein-Aptamer-Komplex in ein geeignetes Polymersystem
eingebunden. Die beiden Aptamer-Sequenzen binden dabei an unterschiedliche Bereiche des
Proteins. Durch den Komplex wird die richtige Orientierung der DNS-Sequenzen im Gel und
damit das Anbinden des Proteins an beide Aptamere gewährleistet. Zunächst wird der Komplex
durch eine hohe Salzkonzentration reversibel denaturiert. Der Zerfall des Aptamer-Protein-
Aptamer-Komplexes führt zur Quellung des Hydrogels. Unter physiologischen Bedingungen
kann nun durch Zugabe des Proteins dieses wieder an die Aptamere anbinden, wodurch das Gel
entquillt (Abb. 2.3 b) [98]. Auf ähnliche Weise konnten ebenfalls responsive Hydrogele für die
Detektion des Apfelstammfurchungsvirus [99] realisiert werden.
Unter Ausnutzung der hochspezifischen Antigen-Antikörper-Bindung [100] können weiterhin
antigenresponsive Hydrogele, beispielsweise zur Detektion von Immunglobulin G, polymerisiert
werden [101]. Nach der chemischen Modifizierung der Antikörper und Antigene mit reaktiven
Vinylgruppen werden zunächst lineare Polymerketten mit den funktionalisierten Antikörpern syn-
thetisiert. Zusammen mit den vinylfunktionalisierten Antigenen und einem geeigneten Vernetzer
kann nun das semiinterpenetrierende Hydrogelnetzwerk polymerisiert werden. Im entquollenen
Zustand binden die immobilisierten Antikörper an die im Gel gebundenen Antigene. Durch
die Zugabe von freiem Antigen treten diese nun in Konkurrenz zu den bereits bestehenden
Antigen-Antikörper-Wechselwirkungen. Dabei dominieren die Interaktionen zwischen den freien
Antigenen und den gebundenen Antikörpern. Die daraus resultierende Verdrängung der im
Gel immobilisierten Antigene führt zur Quellung des Gels. Wird die Konzentration an freiem
Antigen nun verringert, so diffundieren die freien Antigene mit der Zeit aus dem Gel. Dadurch
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dominieren die Wechselwirkungen zwischen den immobilisierten Antigenen und Antikörpern,
wodurch das Hydrogel entquillt (Abb. 2.3 c) [102].
Abbildung 2.3: Beispiele für bioresponsive Hydrogele: (a) Mechanismus eines glucosesensitiven Hy-
drogels auf der Basis von 3-Acrylamidophenylboronsäure (PBA), (b) aptamerfunktionalisiertes Hydro-
gel zum Nachweis von Thrombin, (c) stimuliresponsives Hydrogel basierend auf Antigen-Antikörper-
Wechselwirkungen. Abbildungen modifiziert nach [92, 98, 102].
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2.1.3 Enzymbasierte, biosensitive Hydrogele
Neben DNS-Molekülen und Antikörpern können Hydrogele ebenfalls mit Enzymen funktio-
nalisiert werden [103, 104]. Enzyme beschleunigen als biologische Katalysatoren maßgeblich
chemische Reaktionen um mehrere Größenordnungen (z.B. Carboanhydrase: 7,7 · 106 oder
Orotidinmonophosphatdecarboxylase: 1,4 ·1017). Abgesehen von katalytisch aktiven Ribonukle-
insäuren gehören Enzyme der Klasse der Proteine an. Die Substrate binden dabei hochspezifisch
an das sogenannte aktive Zentrum des Enzyms und werden dort umgesetzt [63].
Enzyme können dabei in verschiedene Hauptklassen eingeteilt werden. So katalysieren beispiels-
weise Oxidoreduktasen wie das Enzym Alkoholdehydrogenase oder Katalase Redoxreaktionen,
Isomerasen wie Retinalisomerase intramolekulare Umlagerungen, während Transferasen wie
Transaminase funktionelle Gruppen übertragen können. Für enzymbasierte, biosensitive Hy-
drogele ist dabei die Enzymklasse der Hydrolasen besonders relevant, die die hydrolytische
Spaltung eines Substrats katalysieren [105].
Diese enzymatischen Hydrolysen können gezielt genutzt werden, um neuartige bioresponsive
Hydrogele zu synthetisieren. Beispielsweise können dazu spezielle, nach außen hin neutrale, Pep-
tidsequenzen kovalent in das Polymernetzwerk eingebunden werden. Die Zugabe der bakteriellen
Protease Thermolysin führt zur enzymatischen Hydrolyse der immobilisierten Peptidkette. Aus
der Spaltung resultiert ein negativ geladenes Molekülende, welches aus dem Gel diffundieren
kann, und ein positiv geladenes Molekülende, welches durch die kovalente Immobilisation im
Gel verbleibt. Die Zunahme der positiven Ladung im Gel führt, wie bereits diskutiert, zu einer
Quellung des Hydrogels. Werden Proteine wie Avidin und Albumin während der Polymerisation
in die Gele eingeschlossen, so können durch die enzymatische Quellung gezielte Systeme für
den Wirkstofftransport entwickelt werden [106, 107]. Aufgrund der irreversiblen Spaltung des
Proteins können diese responsiven Hydrogele nur einmalig verwendet werden und sind daher
nur begrenzt für sensorische Anwendungen geeignet.
Neben Proteasen wie Thermolysin zur enzymatischen Spaltung von Peptidbindungen oder
Lipasen zur Hydrolyse von Lipidbindungen [108] zählen unter anderem auch Enzyme wie
Urease oder Penicillinase zur Klasse der Hydrolasen. Bei den letzteren Enzymen führt die
enzymatische Spaltung zu einer sauren oder basischen pH-Wertänderung. Auch die enzymatische
Hydrolyse der Oxidoreduktase Glucoseoxidase führt unter Vorhandensein von Sauerstoff zu
einer sauren pH-Wertänderung [109]. Werden nun pH-sensitive Hydrogele mit diesen Enzymen
funktionalisiert, so führt die enzymatische Reaktion in Abhängigkeit von der Analytkonzentration
zu einer Quellung des Gels. Auf diese Weise können neuartige, reversibel quellende, biosensitive
Hydrogele hergestellt werden (Abb. 2.4).
Dieses Konzept konnte bereits mehrfach erfolgreich realisiert werden. Mittels des Enzyms Urea-
se konnten so bereits harnstoffsensitive Hydrogele auf Basis des pH-sensitiven N-Vinylimidazol
und des temperaturresponsiven NIPAM realisiert werden [110, 111]. Jedoch liegt der sensitive
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Bereich der verwendeten Hydrogele im acidischen pH-Bereich (pH 4–7), wodurch das Hydrogel-
system für sensorische Anwendungen unter physiologischen Bedingungen kaum genutzt werden
kann. Ebenfalls für die Anwendung problematisch ist die Quersensitivität zur Temperatur infolge
des Monomers NIPAM.
Abbildung 2.4: Konzept zur Entwicklung von bioresponsiven Hydrogelen: Die enzymatische Hydrolyse
durch die Enzyme Glucoseoxidase, Urease und Penicillinase führt zu einer sauren oder basischen pH-
Wertänderung [109], die mittels pH-responsiver Hydrogele detektiert werden kann.
Durch die Wahl geeigneter Monomere können die sensitiven Quelleigenschaften ganz gezielt
an die Applikation angepasst werden. Ein Beispiel ist die Synthese von glucosesensitiven Hy-
drogelen unter Verwendung des Enzyms Glucoseoxidase. So können Hydrogele auf der Basis
von Methacrylsäure, methacrylatmodifizierten Polyethylenglykol und dem Enzym Glucoseoxi-
dase zur Detektion des Zuckers eingesetzt werden, allerdings nur im sauren pH-Bereich [112].
Hingegen können enzymfunktionalisierte Poly(HPMA-co-DMAEMA)-Hydrogele auch im phy-
siologischen pH-Bereich zum Nachweis von Glucose verwendet werden [65].
Am Beispiel von pH-sensitiven Hydrogelen mit dem funktionalisierten Enzym Penicillinase
wurde bereits gezeigt, dass die Detektion von Penicillin auch in Realproben prinzipiell mög-
lich ist. Nach der Polymerisation eines neutralen Acrylamidgels werden die entsprechenden
Amidgruppen zunächst mittels Natriumhydroxid hydrolysiert, wodurch sich zahlreiche geladene
Carboxylgruppen im Hydrogel bilden. Nach der Funktionalisierung des Enzyms Penicillinase
quellen die Gele in Abhängigkeit von der Penicillinkonzentration. Sowohl in Kochsalzlösungen
als auch in Gewässerproben konnten, nach der Filtration der Realprobe zum Entfernen von Sedi-
menten und der Einstellung der Ionenstärke, keine signifikanten Unterschiede bei der Detektion
von Penicillin festgestellt werden [113, 114].
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2.2 Piezoresistive Drucksensoren
2.2.1 Piezoresistiver Effekt
Die Entdeckung des piezoresistiven Effektes an Halbleitermaterialien [115] gilt als einer der
wichtigsten Meilensteine für die Entwicklung von miniaturisierbaren Siliziumsensoren und deren
Integration in der Mikrosystemtechnik [116]. Der piezoresistive Effekt beschreibt die relative
Änderung des elektrischen Widerstandes ∆R/R0 durch die Dehnung ε eines Materials:
∆R
R0
=
[
2− 1
ε
· ∆(N ·µ)
N ·µ
]
· ε = K · ε. (2.1)
Der Proportionalitätskoeffizient K, der auch K-Faktor genannt wird, hängt sowohl von der
Geometrieänderung als auch von den Materialeigenschaften wie der Zahl der Ladungsträger N
und deren Beweglichkeit µ ab [117, 118]. Für metallische Materialien wird der K-Faktor primär
durch die Geometrieänderung des Widerstandes bestimmt (K = 2). Dieser resistive Effekt wird
beispielsweise bei Dehnmessstreifen ausgenutzt [119]. In Halbleitermaterialien wie Silizium
dominieren jedoch die Änderungen der materialspezifischen Eigenschaften. Eine Druck- bzw.
Zugbelastung des Halbleitermaterials führt zu einer Verzerrung des Kristallgitters und beeinflusst
somit die Bandstruktur des Halbleiters. Dadurch ändert sich die Zahl der Ladungsträger N sowie
deren Beweglichkeit µ aufgrund der mechanischen Spannungen. Durch den piezoresistiven
Effekt ist der K-Faktor in Halbleitermaterialien (bis zu K ≥ 100) um ein Vielfaches höher als der
von metallischen Materialien [117, 118, 120].
2.2.2 Funktionsprinzip piezoresistiver Drucksensoren
Auf der Grundlage des piezoresistiven Effekts in Halbleitermaterialien wurden bereits diverse
Sensoren, beispielsweise Kraft-, Trägheits-, Beschleunigungs- oder Drucksensoren entwickelt
[121]. Insbesondere piezoresistive Drucksensoren werden für zahlreiche Anwendungen in der
Automobilindustrie, Luft- und Raumfahrttechnik, Medizin- oder Prozessmesstechnik eingesetzt
[122, 123].
Unter einem Sensor versteht man laut dem Internationalen Wörterbuch der Metrologie (VIM,
ISO/IEC Guide 99–2007) ein „Element eines Messsystems, auf das ein Phänomen, ein Körper
oder eine Substanz, der eine zu messende Größe trägt, unmittelbar wirkt“ [124, 125]. Jedoch ist
der Begriff Sensor nicht einheitlich definiert [126]. Im Sinne der Messtechnik können Sensoren
auch als Bauelemente bezeichnet werden, „die eine (vorzugsweise) nichtelektrische Messgröße
in ein elektrisches Messsignal umwandeln“ [117].
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Für sensorische Anwendungen muss also die piezoresistive Widerstandsänderung der Drucksen-
soren in eine messbare Ausgangsspannung umgewandelt werden. Dazu werden vier Piezowi-
derstände zu einer Wheatstoneschen Brückenschaltung verschaltet. Die Schaltung wird dabei
so aufgebaut, dass die Sensitivität, also die Änderung der Ausgangsgröße (hier: Spannung) in
Abhängigkeit von der zu quantifizierenden Eingangsgröße (hier: Druck) [126], maximal wird.
Dafür werden die Piezowiderstände in den Bereichen maximaler Dehnung bzw. Stauchung in den
Drucksensor integriert. Zudem müssen sich die gestauchten bzw. gedehnten Piezowiderstände in
der Brückenschaltung diagonal gegenüberliegen. Wird nun an den Drucksensor eine Speisespan-
nung U0 angelegt und kommt es zu einer Änderung des Druckes, so führt die Dilatation bzw.
Kompression der Piezowiderstände zu Änderungen der Widerstände von +R/R0 bzw. −R/R0,
die durch die Wheatstonesche Brückenschaltung in eine sensorisch messbare Änderung der
Ausgangsspannung ∆Uaus/U0 umgewandelt wird (Abb. 2.5) [127]:
∆R
R0
=
∆Uaus
U0
. (2.2)
Abbildung 2.5: Aufbau und Funktionsweise von piezoresistiven Drucksensoren: (a) Draufsicht,
(b) Schnittdarstellung, (c) Schaltbild des Sensors. U0: Speisespannung, Uaus: Ausgangsspannung,
R1...4: Piezowiderstände, D: Dilatation, K: Kompression. Abbildungen modifiziert nach [127].
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3 Hydrogelbasierte Sensoren
Das stimuliresponsive Quellverhalten von Hydrogelen in Abhängigkeit von chemischen (z.B. Io-
nenkonzentration oder pH-Wert) oder physikalischen Messgrößen (z.B. Temperatur) eignet sich
hervorragend zum Aufbau von hydrogelbasierten Sensoren. Für eine sensorische Anwendung
muss jedoch aus der Hydrogelquellung ein vorwiegend elektrisches Ausgangssignal mithilfe
eines geeigneten Messgrößenwandlers [124] generiert werden. Aus der Literatur sind dazu
bereits zahlreiche Sensorprinzipien auf der Basis von elektrochemischen, optischen oder mikro-
mechanischen Wandlern bekannt [27, 90, 128, 129].
3.1 Elektrochemische Hydrogelsensoren
Elektrochemische Sensoren wandeln die Änderung einer chemischen Information, meist eine
Konzentrationsänderung, in ein messbares, elektrisches Signal um [130]. Dazu gehören beispiels-
weise konduktometrische oder amperometrische Messgrößenwandler [90], die bereits erfolgreich
für hydrogelbasierte Sensoren genutzt werden konnten.
Konduktometrische Hydrogelsensoren konnten am Beispiel einer pH-responsiven Hydrogel-
schicht auf einem planaren Array aus interdigitalen Leitfähigkeitselektroden realisiert werden.
Die pH-abhängige Quellung des Hydrogels führt zu einer Änderung der Ionenmobilität im Gel.
Die daraus resultierende Änderung der Leitfähigkeit wird mithilfe der Leitfähigkeitselektroden
als Widerstandsänderung detektiert (Abb. 3.1 a) [131, 132].
Amperometrische Hydrogelsensoren für die Detektion von Zuckerkonzentrationen basieren auf
einer mit einem glucosesensitiven Hydrogel umgebenden Platinelektrode. Durch die Quellung des
Gels in Abhängigkeit von der Glucosekonzentration erhöht sich die Mobilität der Ionenspezies
im Gel, die wiederum zu einer Erhöhung der Stromstärke an der Platinelektrode führt (Abb. 3.1 b)
[91, 129].
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Abbildung 3.1: Beispiele für elektrochemische Hydrogelsensoren auf der Basis von (a) konduktometri-
schen und (b) amperometrischen Wandlern. Abbildungen modifiziert nach [91, 131].
3.2 Optische Hydrogelsensoren
Während der Quellung von Hydrogelen ändern sich die optischen Eigenschaften durch die
unterschiedlichen Polymer-Wasser-Anteile im Gel. Die Änderung der optischen Eigenschaften
kann nun gezielt mithilfe von optischen Wandlern ausgelesen werden.
Eine häufig verwendete Methode basiert dabei auf der Oberflächenplasmonenresonanz- (SPR-)
Spektroskopie. Dazu wird ein dünner Film eines stimuliresponsiven Hydrogels auf eine Edel-
metalloberfläche, in der Regel Gold, aufgebracht. Wird nun die Probe mit einer geeigneten
Lichtquelle bestrahlt, so werden die Oberflächenplasmonen in der Edelmetalloberfläche angeregt.
Die Oszillation der Oberflächenplasmonen wird dabei maßgeblich vom Brechungsindex des
umgebenden Hydrogels beeinflusst. Durch die Quellung des Hydrogels in Abhängigkeit vom
Stimulus ändert sich auch dessen Brechungsindex, was zu einer Änderung der charakteristischen
Resonanzwellenlänge im Transmissionsspektrum führt [29, 133]. Werden sowohl die Edelme-
talloberfläche als auch das stimulisensitive Hydrogel in eine optische Faser integriert, können
diese SPR-basierten Lichtwellenleiter ebenfalls für sensorische Anwendungen verwendet werden
(Abb. 3.2 a) [134, 135].
Ebenfalls auf der lokalisierten SPR-Spektroskopie basieren enzymatische Hydrogelbiosensoren
zum Nachweis von Glucose. Dazu werden sowohl das Enzym Glucoseoxidase als auch Silberna-
nopartikel in ein pH-sensitives Hydrogel immobilisiert. Durch die Zugabe von Glucose ändert
sich infolge der enzymatischen Reaktion der pH-Wert im Hydrogel (siehe Abschn. 2.1.3), was
zu einer Quellung des pH-responsiven Hydrogels führt. Dadurch ändert sich auch der Abstand
zwischen den immobilisierten Silbernanopartikeln, die maßgeblich für das SPR-Messsignal
verantwortlich sind. Der durch die Quellung des Gels resultierende zunehmende Abstand zwi-
schen den Nanopartikeln führt zu einer Verringerung der Intensität des SPR-Absorptionssignals
(Abb. 3.2 b) [136].
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Abbildung 3.2: Beispiele für optische Hydrogelsensoren mittels (a) Transmissions-SPR-Spektroskopie,
(b) SPR-basierten Biosensoren, (c) optischen Fasern und (d) photonischen Kristallen. Abbildungen
modifiziert nach [133, 134, 136–138].
Mithilfe von herkömmlichen Lichtwellenleitern können ebenfalls optische Hydrogelsensoren
realisiert werden. Dazu wird ein stimuliresponsives Hydrogel am Ende einer optischen Faser
immobilisiert. Wird nun Licht in den Lichtwellenleiter eingeleitet, so wird dieses an der Grenz-
fläche zwischen optischer Faser und Hydrogel als auch zwischen Hydrogel und umgebendem
Lösungsmittel reflektiert. Aus der resultierenden Interferenzwelle kann nun die optische Länge
des Gels bestimmt werden. Die Quellung des Gels führt nun zu einer Änderung dieser optischen
Länge (Abb. 3.2 c) [137]. Alternativ kann dieses Verfahren auch auf hydrogelfunktionalisierten
Siliziumwafern angewendet werden. Auch hier wird das durch eine optische Faser eingestrahl-
te Licht an beiden Grenzflächen reflektiert und die Änderung der optischen Länge durch die
Quellung des Hydrogels für die sensorische Auswertung verwendet [139].
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Weiterhin eignen sich sogenannte photonische Kristalle zum Aufbau optischer Hydrogelsensoren.
Dazu werden geeignete Nanopartikel in eine entsprechende Hydrogelmatrix einpolymerisiert.
Wird nun ein Stimulus in das System einbracht, so führt die Quellung des Hydrogels zu einer
Änderung des Partikelabstandes im Gel. Dadurch ändert sich die reflektierte Wellenlänge und
führt somit zu einer Farbänderung, die mithilfe spektroskopischer Methoden ausgewertet werden
kann (Abb. 3.2 d) [138].
3.3 Mikromechanische Hydrogelsensoren
Mikromechanische Sensoren stehen insbesondere in der Mikrosystemtechnik im Fokus der
Forschung und Entwicklung. In Kombination mit stimuliresponsiven Hydrogelen können somit
neuartige chemische und biochemische Sensoren hergestellt werden.
So lassen sich beispielsweise Mikrocantilever mit stimuliresponsiven Hydrogelen funktionalisie-
ren. Mikrocantilever sind miniaturisierte Biegebalken, die u.a. in der Rasterkraftmikroskopie
zur Detektion der Oberflächenmorphologie eingesetzt werden [140]. Die Quellung des Hydro-
gels führt zu einer mechanischen Deformation des Biegebalkens, die beispielsweise durch die
Dehnung und Stauchung von piezoresistiven Widerständen in ein messbares Ausgangssignal
umgewandelt wird (Abb. 3.3 a) [141, 142]. Alternativ kann die Deformation des Mikrocantilevers
auch optisch detektiert werden, z.B. indem sich der Reflexionswinkel eines auf die Spitze des
Cantilevers fokussierten Lasers, der mithilfe eines entsprechenden Detektors aufgezeichnet wird,
ändert [143, 144].
Die Quellung eines Hydrogels kann ebenfalls mittels oszillierenden Wandlern detektiert werden,
beispielsweise mit Quarzmikrowaagen oder magnetoelastischen Sensoren. Wird eine Wechsel-
feldspannung an eine piezoelektrische Quarzmikrowaage angelegt, so oszilliert diese mit einer
bestimmten Resonanzfrequenz. Die Quellung eines auf der Quarzmikrowaage immobilisierten
stimuliresponsiven Hydrogels führt infolge der resultierenden Massen- bzw. Volumenänderung
und der Änderung der viskoelastischen Eigenschaften des Gels zu einer detektierbaren Ände-
rung der Resonanzfrequenz (Abb. 3.3 b) [145–147]. Bei magnetoelastischen Hydrogelsensoren
erfolgt durch das Anlegen eines zeitveränderlichen Magnetfeldes eine mechanische Oszillation
bei der Resonanzfrequenz des Sensors, die mithilfe einer Aufnahmespule detektiert werden
kann. Analog wie bei den Quarzmikrowaagen führt die durch die Quellung bedingte Änderung
der Hydrogeleigenschaften zu einer messbaren Änderung der Resonanzfrequenz (Abb. 3.3 c)
[148, 149] .
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Abbildung 3.3: Beispiele für mikromechanische Hydrogelsensoren auf der Basis von (a) Mikrocantilevern,
(b) Quarzkristallmikrowaagen und (c) magnetoelastischen Sensoren. Abbildungen modifiziert nach
[27, 141, 149].
Eine weitere Alternative stellen hydrogelbasierte piezoresistive Drucksensoren dar. Hierbei wird
ein entsprechendes stimuliresponsives Hydrogel in die Kavität des Drucksensors eingebracht.
Der Quelldruck des Hydrogels in Abhängigkeit vom jeweiligen Stimulus führt zu einer De-
formation der Biegeplatte des entsprechenden Drucksensors. Die resultierende Änderung des
Widerstandes durch die integrierten piezoresistiven Widerstände kann mithilfe einer Wheatstone-
schen Brückenschaltung (siehe Abschn. 2.2) in eine messbare Ausgangsspannung umgewandelt
werden (Abb. 3.4) [150, 151].
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Abbildung 3.4: Funktionsprinzip eines hydrogelbasierten piezoresistiven Drucksensors: (a) Sensorprinzip,
(b) Messkette [150, 151]. T : Temperatur, cSalz: Salzkonzentration, ∆VGel : Volumenänderung des Gels, σ :
mechanischen Spannungen, ∆R/R0: Änderung des Widerstandes, Uaus: Ausgangsspannung.
Auf der Basis dieses Konzeptes wurden bereits mehrere Prototypen von hydrogelbasierten
piezoresistiven Drucksensoren erfolgreich realisiert. So konnten beispielsweise Temperatur-
sensoren und Sensoren zur Detektion der Ethanolkonzentration auf der Basis von Poly(N-
Isopropylacrylamid)-Hydrogelen entwickelt werden [151, 152]. Ebenfalls wurden bereits pH-
Sensoren, basierend auf Polyvinylalkohol-Polyacrylsäure [153, 154] oder des im physiologi-
schen pH-Bereich sensitiven Poly(N-(2-Hydroxypropyl)methacrylat-co-N,N-Dimethylamino-
ethylmethacrylat) [155], realisiert. Letzteres Polymersystem wurde auch zur Detektion von
gelöstem Kohlenstoffdioxid [68, 156] oder zur Erfassung der Salzkonzentration [157] verwen-
det. Da die enzymatische Reaktion der Glucoseoxidase zu einer sauren pH-Wert-Änderung
und in Kombination mit einem pH-responsiven Hydrogel zu einer Quellung des Gels führt
(siehe Abschn. 2.1.3), ließen sich auch enzymatische, piezoresistive Hydrogelbiosensoren zum
Nachweis von Glucose entwickeln [158]. Alternativ wurden bereits auch Hydrogelsysteme mit
3-Acrylamidophenylboronsäure modifiziert und so zum Aufbau von piezoresistiven Glucose-
sensoren verwendet [68, 159].
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Durch die Entwicklung von neuartigen Hydrogelsystemen können auf der Basis dieses Konzeptes
vergleichsweise einfach diverse chemische oder biochemische Hydrogelsensoren für vielfältige
analytische Anwendungen entwickelt werden. Die geringen Herstellungskosten für den Auf-
bau von piezoresistiven Hydrogelsensoren resultieren u.a. aus der Verfügbarkeit preiswerter
Siliziumdrucksensorchips (Stückpreis: wenige Euro) mit ausgezeichneten messtechnischen Ei-
genschaften (insbesondere Langzeitstabilität) als Standardbauelement, der preiswerten Synthese
speziell sensitiver Hydrogele und dem einfachen Aufbau durch die geringe Anzahl an benö-
tigten Komponenten. Je nach Applikation können anstatt von Durchflusssensoren [152, 153]
für In-Line-Messungen auch Tauchsensoren [155, 158] für On-Line-Messungen verwendet wer-
den. Auch eine weitere Miniaturisierung oder die Verwendung von Sensorarrays [157, 159]
bieten die Möglichkeit der zeitgleichen Detektion von mehreren Analyten. Weiterhin wurden
bereits auch implantierbare piezoresistive Hydrogelsensoren zur Detektion des Blutzuckergehal-
tes vorgestellt [156]. Durch poröse Hydrogele [160] oder der Verwendung von Messmethoden
wie der Kraftkompensation [161] lassen sich die Ansprechzeiten der Hydrogelsensoren weiter
reduzieren. Diese Eigenschaften machen hydrogelbasierte piezoresistive Sensoren besonders
interessant für kommerzielle Anwendungen in der chemischen Messtechnik, insbesondere in der
Prozessmesstechnik und für biomedizinische Applikationen.
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Für spezifische Anwendungen in der chemischen und biochemischen Messtechnik müssen
entsprechende stimuliresponsive Hydrogele durch eine gezielte Modifikation und Funktionalisie-
rung synthetisiert werden. In Kombination mit piezoresistiven Drucksensoren als kostengünstige
Plattformtechnologie lassen sich so effektiv spezifische Chemo- und Biosensoren entwickeln. Im
Fokus dieser Arbeit steht die Entwicklung neuartiger hydrogelbasierter piezoresistiver Sensoren
für die Detektion von Ethanol, Ammoniak und Harnstoff.
Dazu müssen zunächst spezielle stimuliresponsive Hydrogele für die sensorische Anwendung
polymerisiert werden. In der vorliegenden Arbeit werden Hydrogele auf der Basis von Acrylamid
(AAm) für den Nachweis von Ethanol verwendet. Die Alkoholsensitivität basiert dabei auf dem
unterschiedlichen Lösungsverhalten von Poly(AAm) gegenüber Ethanol und Wasser.
Die Detektion von gelöstem Ammoniak wird in dieser Arbeit mittels pH-responsiven Hydro-
gelen, basierend auf Acrylsäure (AAc) und N,N-Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA),
realisiert. Ammoniak (NH3) reagiert in wässriger Lösung als Base (pKB = 4,75) [162]. Die
resultierende pH-Wertänderung kann mittels des pH-sensitiven Hydrogels detektiert werden:
NH3 +H2O−−⇀↽− NH +4 +OH– .
Die pH-sensitiven Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele können durch die Immobilisierung des
Enzyms Urease auch zum Nachweis von Harnstoff genutzt werden. Die enzymatische Hydrolyse
des Substrats führt zu einer alkalischen pH-Wertänderung [109], die mithilfe des pH-responsiven
Hydrogelsystems nachgewiesen werden kann:
Harnstoff+3H2O
Urease−−−−→ 2NH +4 +HCO –3 +OH– .
Nach der gezielten Synthese und Funktionalisierung müssen die Hydrogele detailliert hinsichtlich
ihrer Quelleigenschaften charakterisiert werden. Dabei stehen die für die Sensorik relevanten
Eigenschaften wie die Quellung in Abhängigkeit von der Analytkonzentration, die Selektivität
gegenüber Derivaten, die Langzeitstabilität oder die Wiederholbarkeit der Hydrogelquellung im
Fokus der Charakterisierung.
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Im Rahmen dieser Arbeit sollen weiterhin hydrogelbasierte piezoresistive Chemo- und Bio-
sensoren aufgebaut und hinsichtlich ihrer Sensoreigenschaften wie der Sensitivität, dem An-
sprechverhalten oder der Wiederholbarkeit der Sensormessung charakterisiert werden. Am
Beispiel der Ethanolsensoren soll gezeigt werden, dass die Sensoren auch für die Messung der
Alkoholkonzentration in realen Proben, hier in einem Wodka, verwendet werden können.
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5.1 Ethanolsensitive Poly(AAm)-Hydrogele
5.1.1 Synthese der Hydrogele
Für die Synthese der ethanolsensitiven Polyacrylamid-Bisacrylamid-Hydrogele wurden 10 vol%
(0,32 mmol, 22,61 mg) Acrylamid (AAm, Sigma Aldrich, St. Louis, MO, USA) und 0,44 mol%
(1,39 µmol, 0,21 mg) Bisacrylamid (Bis, Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland) in entionisiertem
Wasser gelöst und anschließend mit Stickstoff für 5 min entgast. Für die Synthesen mit unter-
schiedlichen AAm- und Bis-Konzentrationen wurden die Verhältnisse entsprechend variiert.
Danach wurde die Polymerisation des Gels mithilfe des thermischen Redoxinitiatorsystems
Ammoniumperoxodisulfat (APS, 0,05 vol%, 0,87 µmol, 0,20 mg, Sigma Aldrich) und N,N,N’,N’-
Tetramethylethylendiamin (TEMED, 0,5 vol%, 1,0 µL, Carl Roth) initiiert. Das Gesamtvolumen
pro Syntheseansatz betrug 200 µL. Je 30 µL der Pregellösung wurden in eine Kunststoffwafer-
form (5,32 mm × 5,32 mm × 0,76 mm, Entegris, ehemals Fluoroware, Billerica, MA, USA)
gefüllt und polymerisierte dort für mindestens 6 h. Um die nicht umgesetzten Monomere aus dem
Polymernetzwerk zu entfernen, wurden die Gele für 3 d in entionisiertem Wasser gewaschen.
Der Mechanismus der Polymerisation ist in Abb. 5.1 gezeigt.
Abbildung 5.1: Synthese von Poly(AAm)-Hydrogelen.
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5.1.2 Charakterisierung der freien Quellung
Nach der Synthese wurden die Hydrogele zunächst fünfmal durch zyklisches Wechseln zwischen
Alkohol-Wasser-Gemischen mit 0 vol% und 50 vol% Alkohol konditioniert. Danach wurden
die Gele für weitere 24 h in entionisiertem Wasser gewaschen. Anschließend wurde die initia-
le Länge l0 der Hydrogele via Mikroskopie (Advance ICD mit der MikroCam PRO HDMI,
beides Bresser, Rhede, Deutschland) bestimmt und die Gelproben in einem bereits vorbereite-
ten Alkohol-Wasser-Gemisch mit einer entsprechenden Volumenkonzentration des Alkohols
für insgesamt 24 h inkubiert. Nach der Bestimmung der Länge l der gequollenen Hydrogele
mittels Mikroskopie wurden die verwendeten Lösungen gegen Alkohol-Wasser-Gemische mit
einer neuen Alkoholkonzentration ausgetauscht. Für die Quellkinetik wurde die Länge l der
Hydrogele zu definierten Zeitpunkten gemessen. Alle Quellexperimente wurden bei Raumtempe-
ratur durchgeführt. Zur Quantifizierung der Quellung wurde die relative Längenänderung ∆l/l0
berechnet:
∆l
l0
=
l− l0
l0
×100%. (5.1)
5.2 Ammoniaksensitive Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele
5.2.1 Synthese der Hydrogele
Für den Nachweis von Ammoniak (NH3) wurden pH-sensitive Hydrogele auf der Basis von
Acrylsäure (AAc) und N,N-Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA) hergestellt. Die Mono-
merlösungen mit unterschiedlichen Gehalten an AAc (x mol%, Sigma Aldrich) und DMAEMA
(100-x mol%, Sigma Aldrich) wurden mit 1 mol% des Vernetzers Bis kombiniert und in entioni-
siertem Wasser gelöst. In allen Fällen betrug die Gesamtkonzentration von AAc und DMAEMA
1,6 mol/L (= 100 mol%) [66]. Nach dem Entgasen der Pregellösung für 5 min mit Stickstoff
wurde die Polymerisation mit 1 mol% APS und 1 mol% TEMED eingeleitet. Das Gesamtvolu-
men eines Syntheseansatzes betrug 600 µL. Für die Synthese eines Poly(AAc-co-DMAEMA)-
Hydrogels (60 mol% AAc, 40 mol% DMAEMA, 600 µL) werden so beispielsweise 576 µmol
(39,5 µL) AAc, 384 µmol (64,7 µL) DMAEMA, 9,6 µmol (1,5 mg) Bis, 9,6 µmol (2,2 mg)
APS und 9,6 µmol (1,5 µL) TEMED benötigt. Die Pregellösung wurde in eine Glasampulle
(1 mL, VWR, Radnor, PA, USA) gefüllt und über Nacht in einem Ofen (Brutschrank BD 56,
Binder, Tuttlingen, Deutschland) bei 35◦C polymerisiert. Nach der Polymerisation wurden die
Glasampullen vorsichtig zertrümmert, ohne das Hydrogel zu beschädigen. Eine Tablette einer
phosphatgepufferten Kochsalzlösung (PBS, pH 7,4, I = 0,15 mol/L, Sigma Aldrich) wurde in
200 mL entionisiertem Wasser gelöst. Die Gele wurden in kleine Zylinder mit einer Dicke von
ca. 5 mm geschnitten und 3 d lang in PBS-Puffer, pH 7,4, gewaschen, um unreagierte Monomere
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zu entfernen. Aus jedem Syntheseansatz konnten so zwei Gelstücke für die Quellversuche gene-
riert werden. Auch hier wurden alle Quellexperimente bei Raumtemperatur durchgeführt. Die
Synthese eines ammoniakresponsiven Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogels ist exemplarisch in
Abb. 5.2 dargestellt.
Abbildung 5.2: Synthese von Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen.
5.2.2 Charakterisierung der freien Quellung
a) Quellverhalten in Abhängigkeit vom pH-Wert
Nach dem Waschen der polymerisierten Hydrogele wurden diese fünfmal durch zyklisches
Wechseln zwischen PBS-Lösungen mit pH 7,4 und pH 10 konditioniert. Die pH-Werte der Puf-
ferlösungen wurden dabei mithilfe einer 0,1 mol/L Natronlauge unter Nutzung eines pH-Meters
(FiveEasy Plus, Mettler-Toledo, Gießen, Deutschland) eingestellt. Anschließend wurden die Gele
in PBS-Puffer, pH 7,4, gewaschen. Im resultierenden Quellungsgleichgewicht wurde dann die
Ausgangsmasse m0 der Hydrogele mithilfe einer Waage (Entris 224–1S, Sartorius, Göttingen,
Deutschland) bestimmt. Die Gele wurden nun in einem PBS-Puffer mit einem definierten pH-
Wert für insgesamt 24 h inkubiert. Der Puffer wurde dabei innerhalb von 5 h zehnmal gewechselt,
um eine vollständige Einstellung des pH-Wertes der Gelproben zu gewährleisten. Nach der
Inkubation wurden die Masse m der Hydrogele und der pH-Wert der umgebenden Pufferlösung
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ermittelt. In den folgenden Messungen wurden die Gele dann in einem neuen PBS-Puffer mit
einem anderen pH-Wert inkubiert. Um die Quellung der Hydrogele zu quantifizieren, wurde nun
die relative Massenänderung ∆m/m0 berechnet:
∆m
m0
=
m−m0
m0
×100%. (5.2)
b) Quellverhalten in Abhängigkeit von der Ammoniakkonzentration
Die Quellstudien in Abhängigkeit von der NH3-Konzentration wurden sowohl in PBS-Puffer als
auch in einer isotonischen Kochsalzlösung (NaCl, 9 g/L, I = 0,15 mol/L) durchgeführt. Nach dem
Waschen und Konditionieren wurden die Ausgangsmasse m0 der Hydrogele und der pH-Wert der
verwendeten Salzlösungen ohne NH3 gemessen. Ammoniumhydroxid (NH4OH,≈ 1 mol/L NH3
in Wasser, Sigma Aldrich) wurde zur Herstellung einer 1 mol/L NH3-Stammlösung in PBS-
Puffer bzw. NaCl-Lösung verwendet. Mithilfe der Stammlösungen wurde nun eine Lösung mit
einer definierten NH3-Konzentration hergestellt und die Gele darin für 24 h inkubiert. Nach
Bestimmung der Masse m der Hydrogele, des pH-Wertes der umgebenden Pufferlösung und der
relativen Massenänderung nach Gleichung (5.2) wurden die Hydrogele in eine Lösung mit der
nächsthöheren NH3-Konzentration für 24 h eingebracht.
c) Wiederholbarkeit der Quellung in ammoniakhaltigen Lösungen
Die Wiederholbarkeit der Hydrogelquellung wurde in PBS-Pufferlösungen nach dem Waschen
und Konditionieren der synthetisierten Hydrogele untersucht. Nach der Messung der Aus-
gangsmasse m0 der Gele in PBS-Puffer wurden die Gele 24 h lang in einen PBS-Puffer mit
20 mmol/L NH3 eingebracht. Sowohl die Masse m der Hydrogele als auch der pH-Wert der
umgebenden Lösung nach dem Quellprozess wurden gemessen. Anschließend wurden die Lö-
sungen auf einen PBS-Puffer ohne NH3 gewechselt. Die PBS-Pufferlösungen wurden dabei
insgesamt fünfmal alle 1–2 h gewechselt, um eine vollständige pH-Änderung im Gel und in der
umgebenden Pufferlösung zu gewährleisten. Nach insgesamt 24 h im PBS-Puffer ohne NH3
wurden die Masse m der Hydrogele und der pH-Wert der umgebenden Pufferlösung bestimmt.
Anschließend wurden die Gele in einem PBS-Puffer mit 20 mmol/L NH3 für 24 h erneut inku-
biert. Der Wechsel zwischen PBS-Pufferlösungen mit und ohne NH3 wurde mehrfach wiederholt.
Am Ende des Experiments wurden die Gele mehrere Tage lang in einem PBS-Puffer ohne NH3
belassen. Die Masse m der Hydrogele sowie der pH-Wert der umgebenden Pufferlösung wurden
dabei täglich bestimmt. Die relative Massenänderung wurde wie in Gleichung (5.2) beschrieben
berechnet.
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d) Quellkinetik in ammoniakhaltigen Lösungen
Die Hydrogele für die Quellkinetik wurden ebenfalls wie bisher nach der Polymerisation gewa-
schen und in PBS-Puffer konditioniert. Nun wurde die Ausgangsmasse m0 der Gele gemessen
und die Proben in eine PBS-Pufferlösung mit 20 mmol/L NH3-Lösung gegeben, bis sich das
Quellgleichgewicht eingestellt hatte. Anschließend wurden die Gele in eine PBS-Pufferlösung
ohne NH3 gegeben, ebenfalls bis das Quellgleichgewicht erreicht wurde. Um eine vollständige
Änderung des pH-Wertes zu gewährleisten, wurde die Pufferlösung hierfür täglich gewechselt.
Für die Quellkinetik wurde die Masse m der Hydrogele zu definierten Zeitpunkten bestimmt und
die relative Massenänderung nach Gleichung (5.2) berechnet.
5.3 Harnstoffsensitive Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele
auf der Basis des Enzyms Urease
5.3.1 Synthese der Hydrogele und deren Enzymfunktionalisierung
Analog zu den NH3-sensitiven Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen wurden zunächst die Mo-
nomere (60 mol% AAc, 40 mol% DMAEMA, 1 mol% Bis, Monomerkonzentration: 1,6 mol/L
(= 100 mol%) [66]) kombiniert und für 5 min mit Stickstoff entgast (Abschn. 5.2.1). Separat von
der Monomerlösung wurde das Enzym Urease (1 kU/mL Enzym pro Syntheseansatz, Urease
Typ III von der Jackbohne (Canavalia ensiformis), Sigma Aldrich) in einem PBS-Puffer gelöst.
Der Puffer wurde dabei bereits vor der Zugabe des Enzyms für 5 min mit Stickstoff entgast,
um die mechanische Belastung für das Enzym zu minimieren. Danach wurden die Monomer-
lösung und die enzymhaltige Pufferlösung miteinander vermengt. Nun wurde, analog zu den
NH3-sensitiven Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen (Abschn. 5.2.1), die Polymerisation des
Syntheseansatzes mit einem Gesamtvolumen von 600 µL mittels APS (1 mol%) und TEMED
(1 mol%) initiiert und die Pregellösung polymerisierte in einer 1 mL Glasampulle. Die Pregellö-
sungen wurden zunächst ebenfalls in den Brutschrank bei 35◦C gestellt, um einen vollständigen
Zerfall des thermischen Initiators und damit eine schnelle Polymerisation zu gewährleisten.
Um die thermischen Belastungen für das Enzym zu minimieren, wurden die Gele nach 3 h aus
dem Ofen genommen und für weitere 21 h bei Raumtemperatur polymerisiert. Anschließend
wurden wiederum die Glasampullen vorsichtig zertrümmert, die darin enthaltenden Gele in
kleine Zylinder (Dicke: ca. 5 mm, zwei Gelstücke pro Syntheseansatz) geschnitten und die
Gelstücke für 3–4 d lang mit einer PBS-Pufferlösung gewaschen. Um die experimentellen Er-
gebnisse zu verifizieren, wurden vergleichbare Hydrogele ohne das Enzym Urease nach dem
gleichen Syntheseprotokoll polymerisiert. Alle weiteren Quellexperimente wurden wiederum
bei Raumtemperatur durchgeführt.
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5.3.2 Charakterisierung der freien Quellung
a) Quellverhalten in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration
Nach der Synthese und dem Waschen der Hydrogele mit und ohne dem funktionalisierten Enzym
Urease wurden die Ausgangsmasse m0 der Gele und der pH-Wert der umgebenden Pufferlösung
bestimmt. Harnstoff (Sigma Aldrich) wurde in PBS-Puffer gelöst und jedes Gel wurde 24 h lang
in 3 mL der Harnstofflösung inkubiert. Nach der Bestimmung der Masse m der Hydrogele und
des pH-Wertes der umgebenden Lösung wurden die PBS-Pufferlösungen gegen eine Pufferlösung
mit der nächsthöheren Harnstoffkonzentration ausgetauscht. Zur quantitativen Auswertung der
Quellung wurde basierend auf den gemessenen Massen die relative Massenänderung ∆m/m0 der
Gele nach Gleichung (5.2) berechnet.
b) Quellkinetik in harnstoffhaltigen Lösungen
Für die Messung der Quellkinetik wurde die Ausgangsmasse m0 der enzymfunktionalisierten
und nichtfunktionalisierten Hydrogele in PBS-Puffer ohne Harnstoff bestimmt. Anschließend
wurde die Pufferlösung in jedem Probengefäß durch 3 mL eines PBS-Puffers mit 20 mmol/L
Harnstoff ersetzt. Zu definierten Zeitpunkten wurde dann die Masse m der Hydrogele gemessen,
bis die berechnete relative Massenänderung ∆m/m0 der Gele nach Gleichung (5.2) konstant
blieb. Nach der Quellkinetik wurde ebenfalls die Kinetik der Entquellung untersucht. Hierfür
wurde die harnstoffhaltige Pufferlösung der gequollenen Hydrogele gegen einen PBS-Puffer
ohne Harnstoff ausgetauscht und die Masse m der Hydrogele zu definierten Zeiten gemessen, bis
die relative Massenänderung ∆m/m0 der Gele ebenfalls konstant blieb. Um eine vollständige
pH-Wertänderung der Gelproben zu gewährleisten, wurde der PBS-Puffer erstmals nach 1 h und
dann nach jeder weiteren Messung gewechselt.
c) Wiederholbarkeit der Quellung und Langzeitstabilität
Die Wiederholbarkeit der Hydrogelquellung wurde über acht Wochen getestet. Somit kann eben-
falls eine Aussage über die Langzeitstabilität für diesen Zeitraum getroffen werden. Nach der
Bestimmung der Ausgangsmasse m0 der enzymfunktionalisierten Hydrogele und des pH-Wertes
in PBS-Puffer ohne Harnstoff wurde für jedes Probengefäß die umgebende Pufferlösung gegen
3 mL einer PBS-Lösung mit 20 mmol/L Harnstoff ersetzt. Nach 24 h wurden die Masse m der
Gele und der pH-Wert der Pufferlösung bestimmt. Im nächsten Schritt wurde der Puffer gegen
einen PBS-Puffer ohne Harnstoff für insgesamt 6 d ausgetauscht. Während dieses Vorgangs
wurden die PBS-Pufferlösungen dreimal in den ersten 24 h und danach nahezu täglich gewechselt,
um eine vollständige pH-Wertänderung der Gelproben zu gewährleisten. Wiederum wurden die
Masse m der Hydrogele als auch der pH-Wert der Pufferlösung bestimmt und der Puffer gegen
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einen PBS-Puffer mit 20 mmol/L Harnstoff ausgetauscht. Diese zyklischen Wechsel der Pufferlö-
sungen wurden mehrmals, insgesamt acht Wochen lang, durchgeführt. Die resultierende relative
Massenänderung ∆m/m0 wurde nach Gleichung (5.2) berechnet. Während dieses Experiments
wurden die Hydrogele bei Raumtemperatur gelagert.
d) Selektivität gegenüber Harnstoffderivaten
Die Selektivität der enzymfunktionalisierten Hydrogele wurde mithilfe der Harnstoffderiva-
te Thioharnstoff (Gruessing, Filsum, Deutschland), N-Methylharnstoff (Sigma Aldrich) und
N,N,N’,N’-Tetramethylharnstoff (Merck, Darmstadt, Deutschland) getestet. Hierfür wurden PBS-
Pufferlösungen mit 20 mmol/L Harnstoff, Thioharnstoff, N-Methylharnstoff und N,N,N’,N’-
Tetramethylharnstoff hergestellt. Nun wurde die Quellkinetik der Gele in Abhängigkeit von den
Substratlösungen, wie in Abschn. 5.3.2 b beschrieben, bestimmt.
e) Einfluss der Enzymmenge auf das Quellverhalten
Während der Synthese (siehe Abschn. 5.3.1) wurde die Enzymmenge zwischen 0,1 und 2 kU/mL
des Enzyms Urease pro Syntheseansatz variiert. In Anschluss wurden die Quellversuche in
Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration und die Quellkinetik, wie in den Abschn. 5.3.2 a
und b beschrieben, durchgeführt.
5.4 Hydrogelbasierte piezoresistive Chemo- und
Biosensoren
Für den Aufbau von hydrogelbasierten piezoresistiven Chemo- und Biosensoren müssen zu-
nächst Hydrogele mit einer definierten Form und Dicke synthetisiert werden. Dazu wurde ein
Abstandshalter aus Kunststoff (Dicke von 250 bzw. 500 µm) zwischen zwei Objektträgern
fixiert und die Pregellösung in der entstandenen Kavität polymerisiert. Im Anschluss wurden
die Gele in entionisiertem Wasser (für die ethanolsensitiven Hydrogele) bzw. in PBS-Puffer
(für die NH3- und harnstoffsensitiven Hydrogele) für 3 d gewaschen. Für die Sensoranwendung
wurden runde Hydrogelstücke mit einem Durchmesser von 1,5 mm mithilfe einer Gewebestanze
(Rapid-Core, Science Services, München, Deutschland) ausgestanzt. Das Gelstück wurde mit-
hilfe von Cyanacrylat (UHU, Bühl, Deutschland) auf einer speziell angefertigten Leiterplatte
(Beta LAYOUT, Aarbergen, Deutschland) fixiert. Im Falle der ethanolsensitiven Hydrogele
wurde zwischen Hydrogel und Leiterplatte zusätzlich noch ein Abstandshalter aus Silizium
(Dicke von ca. 280 µm) mittels Cyanacrylat aufbracht. Nun wurde der Drucksensorchip (TDK
Electronics, ehemals EPCOS, München, Deutschland, C41-Serie, 5,0 mm × 5,0 mm × 0,4 mm,
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25 mbar Druckbereich) auf das Gelstück aufgelegt und ebenfalls mit Cyanacrylat auf der Leiter-
platte fixiert. Nach dem Drahtbonden (Bonder des Modells 4126, Kulicke & Soffa, Singapur)
zur Verbindung des Sensorchips mit der Leiterplatte wurden Anschlusskabel angelötet, um die
Ausleseeinheit (Fluke 45, Glottertal, Deutschland) mit der Leiterplatte zu verknüpfen. Um die
Analysenlösungen dem Hydrogelsensor zuzuführen, wurden Zu- und Ablaufschläuche unter
Verwendung von Cyanacrylat und einem zweikomponentigen Epoxidharz (UHU) befestigt.
Der resultierende Sensor (Abb. 5.3) wurde dazu mit einer peristaltischen Pumpe (Reglo Digi-
tal MC–2/6, Ismatec als Teil von Cole-Parmer, Wertheim, Deutschland) bei einem konstanten
Durchfluss von 0,2 mL/min verbunden. Die Versorgungsspannung der Sensoren betrug 5 V
(DIGI 35, Voltcraft als Teil von Conrad Electronic, Hirschau, Deutschland). Das Messsignal
des Sensors wurde alle 10 s aufgezeichnet. Alle Sensormessungen wurden bei Raumtemperatur
durchgeführt. Nach dem Aufquellen des Gels für bis zu 24 h wurden alle Hydrogelsensoren
durch den zyklischen Wechsel zwischen Lösungen mit bzw. ohne dem entsprechenden Analyten
(0 vol%  50 vol% Ethanol in entionisiertem Wasser bzw. 0 mmol/L  20 mmol/L NH3 oder
Harnstoff in PBS-Puffer) insgesamt mindestens dreimal konditioniert. Ein Lösungsmittelwechsel
erfolgte immer erst dann, wenn das Ausgangssignal des Sensors konstant blieb. Zusätzlich dazu
wurden die Ethanol- bzw. NH3-sensitiven Hydrogele außerhalb des Sensors bereits fünffach
konditioniert. Nach dem Konditionieren wurden die Hydrogelsensoren bis zu 24 h in Lösungen
ohne den entsprechenden Analyten gewaschen, ehe die Sensormessungen durchführt wurden.
Abbildung 5.3: Aufbau von hydrogelbasierten piezoresistiven Chemo- und Biosensoren.
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6 Ethanolsensitive Hydrogelsensoren
6.1 Ethanolsensitive Hydrogele in freier Quellung
6.1.1 Wiederholbarkeit der Ethanolquellung
Für die Anwendung der Sensoren in der Prozessmesstechnik ist die Wiederholbarkeit der Alko-
holmessung besonders wichtig. Für den Versuch wurden die Alkohollösungen nahezu täglich
zwischen 0 und 50 vol% Ethanol gewechselt und die relative Längenänderung ∆l/l0 der Gele
bestimmt (Abb. 6.1).
Abbildung 6.1: Wiederholbarkeit der Quellung in Abhängigkeit von der Ethanolkonzentration. Angabe
von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3).
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Mit Erhöhung der Alkoholkonzentration von 0 auf 50 vol% Ethanol entquellen die Hydrogele um
ca. 35%. Beim erneuten Wechsel auf 0 vol% Ethanol nehmen die Gele wieder ihre ursprüngliche
Größe an. Dieses Verhalten konnte ebenfalls bei den sich anschließenden Lösungsmittelwechseln
reproduziert werden. Aufbauend auf diesen Ergebnissen konnten Kroh et al. das Quellverhalten
von Hydrogelen auf der Basis von Acrylamid (AAm) in Abhängigkeit von der Ethanolkonzentra-
tion in späteren Arbeiten verifizieren [133]. Das wiederholbare Quellverhalten ist typisch für
stimuliresponsive Hydrogele und konnte bereits an Temperatur- [152], pH-Wert- [163] und Salz-
sensitiven [164] Hydrogelen gezeigt werden. Durch die wiederholbare Alkoholquellung eignen
sich die untersuchten Hydrogele hervorragend für sensorische Anwendungen, beispielsweise für
die Detektion von Ethanol in alkoholischen Getränken.
Um den ethanolabhängigen Quellmechanismus von Poly(AAm)-Hydrogelen zu verstehen, ist
es wichtig, warum diese Hydrogele eine Sensitivität gegenüber Ethanol aufweisen. Fadou-
loglou et al. verwendeten Ethanol, um Poly(AAm)-Hydrogele, welche als Standardsystem für
die Gelelektrophorese von Proteinen verwendet werden, reproduzierbar nach der Elektrophorese
auszutrocknen. Dabei konnte ein gleichmäßiges Entquellen der Gele nach 20 min in 95 vol%
Ethanol beobachtet werden [165]. Die Autoren haben jedoch keine Erklärung für diesen Effekt
angegeben. Çaykara und Doğmuş charakterisierten die Quelleigenschaften von Poly(AAm)-
Gelen in verschiedenen alkoholischen Mischungen. Sie erklärten die Entquellung der Hydrogele
in Alkohol-Wasser-Gemischen mit attraktiven Wechselwirkungen zwischen Alkohol und Wasser.
Dies führt zu einer Erhöhung der freien Energie für Polymer-Polymer-Wechselwirkungen,
wodurch die Polymerketten stärker miteinander interagieren und das Hydrogel entquillt [166].
Auch andere Hydrogelsysteme zeigen eine Sensitivität gegenüber Ethanol. Xu et al. polymeri-
sierten photonische Kristalle auf Basis von Poly(N-(2-Hydroxyethyl)methacrylat)-Hydrogelen.
Die Autoren erklärten die Quellung der Gele beim Wechsel von reinem Wasser zu einem
Ethanol-Wasser-Gemisch mit 40 vol% Ethanol mit einer Erhöhung der freien Energie im Po-
lymernetzwerk [167]. Günther und Gerlach erklärten die Entquellung von Gelen, basierend
auf N-Isopropylacrylamid (NIPAM), in Abhängigkeit von der Ethanolkonzentration mit dem
positiven Viskositätskoeffizienten des Alkohols. Dadurch neigen die hydrophoben Wechsel-
wirkungen im Gel dazu, sich bei niedrigen Ethanolkonzentrationen zu verstärken. Dies führt
zu stärkeren Polymer-Polymer-Wechselwirkungen im Gel und somit zu einer Entquellung des
Polymersystems [168]. All diese Effekte können ebenfalls das Quellverhalten der untersuchten
Poly(AAm)-Hydrogele in alkoholischen Lösungen beeinflussen.
6.1.2 Quellkinetik in verschiedenen Alkoholen
Die Poly(AAm)-Hydrogele sind nicht nur sensitiv gegenüber Ethanol, sondern auch gegenüber
primären Alkoholen wie Methanol oder Isopropanol. Die Sensitivität gegenüber Ethylenglykol
ist jedoch sehr gering (Abb. 6.2).
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Abbildung 6.2: Quellkinetik der Hydrogele in Ethanol, Methanol, Isopropanol und Ethylenglykol. Angabe
von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3).
Die Polarität des Lösungsmittels hat einen wesentlichen Einfluss auf die Wechselwirkungen
mit dem Gel. Je unpolarer der Alkohol, desto geringer sind die Wechselwirkungen zwischen
Alkohol und Hydrogel. Ethylenglykol weist zwei polare Hydroxylgruppen auf (∆l/l0 = 1,5%)
und die anderen Alkohole haben nur eine polare Hydroxylgruppe. Dadurch kann Ethylenglykol
mehr Wasserstoffbrücken ausbilden als die anderen Alkohole. Die unterschiedlichen Längen
der hydrophoben Alkylgruppen im Ethanol (∆l/l0 = 35,4%), Isopropanol (36,8%) und Me-
thanol (34,0%) scheinen ebenfalls die Quellung leicht zu beeinflussen. Die Polarität hat auch
einen erheblichen Einfluss auf die Löslichkeit eines Polymers. Das Löslichkeitsverhalten von
Poly(AAm), dem Hauptbestandteil des Gels, beeinflusst dabei maßgeblich die physikalischen
Eigenschaften und somit auch das Quellverhalten des Hydrogels. Poly(AAm) ist in Wasser oder
Ethylenglykol löslich. Jedoch ist das Polymer in Alkoholen wie Methanol, Ethanol oder Iso-
propanol nicht löslich [169, 170]. In Wasser oder Ethylenglykol interagieren die Polymerketten
mit dem Lösungsmittel und das Hydrogel liegt gequollen vor. Beim Wechsel zu alkoholischen
Mischungen mit Methanol, Ethanol oder Isopropanol interagieren die Polymerketten nicht mit
der alkoholhaltigen Lösung. Infolgedessen wechselwirken die funktionellen Gruppen des Gels
untereinander und das Hydrogel entquillt.
Weiterhin wird die Quellkinetik auch von der Viskosität des Lösungsmittels beeinflusst. Im Ver-
gleich zu den anderen Alkoholen hat Ethylenglykol eine zehnmal höhere dynamische Viskosität
[171]. Nach der Stokes-Einstein-Gleichung nimmt der Diffusionskoeffizient mit zunehmen-
der dynamischer Viskosität ab, wodurch die Lösungsmittelmoleküle deutlich langsamer in das
Hydrogel diffundieren.
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Die Quellkinetik zeigt auch, dass die Hydrogele nach nur 1 h fast vollständig entquollen sind.
Die Größe des Gels hat jedoch einen signifikanten Einfluss auf die Quellkinetik. So nimmt
beispielsweise die Zeitkonstante für den Quellprozess von kugelförmigen Gelen quadratisch mit
dem Radius der Gelprobe ab [27]. In der Sensorapplikation werden wesentlich kleinere Hydrogele
verwendet (kreisförmige Hydrogele mit einem Gesamtvolumen von rund 3,5 mm3) als in der
freien Quellung (quadratische Hydrogele mit einem Gesamtvolumen von 30 mm3). Dadurch
werden sowohl die Diffusionswege als auch die Diffusionszeit des Lösungsmittel verringert.
Dies deutet auf eine deutlich schnellere Ansprechzeit des hydrogelbasierten Alkoholsensors hin.
Die Querempfindlichkeit gegenüber anderen Alkoholen ist für die sensorische Anwendung in
der Alkoholanalytik kein Problem, da alkoholische Getränke ausschließlich Ethanol enthalten.
6.1.3 Sensitivität in verschiedenen Alkoholen
Die Ethanolkonzentration liegt in den meisten alkoholischen Getränken im Bereich von 0 bis
50 vol% Ethanol. Der Alkoholsensor sollte daher in diesem Bereich eine hohe Sensitivität mit
einer möglichst linearen Sensorkennlinie aufweisen. Aus diesem Grund wurde der Einfluss der
Alkoholkonzentration auf das Quellverhalten der Hydrogele untersucht (Abb. 6.3).
Abbildung 6.3: Quellung der Hydrogele bei verschiedenen Alkoholkonzentrationen in Ethanol, Methanol
und Isopropanol. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3).
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Alle getesteten Alkohole zeigten über den gesamten Konzentrationsbereich eine ähnliche Sen-
sitivität. Bereits bei geringen Alkoholkonzentrationen konnte eine Entquellung der Gele de-
tektiert werden. Dies deutet auf eine niedrige Nachweisgrenze der Alkoholsensoren hin. Das
Quellverhalten der Hydrogele ist über einen großen Konzentrationsbereich quasilinear. Eine
solche quasilineare Alkoholsensitivität wurde auch für Hydrogele auf Basis von Acrylamid und
Itaconsäure beobachtet [166]. Im Vergleich dazu zeigen Poly(NIPAM)- wie auch Poly(Acryloyl-
L-Prolinmethylester)-Hydrogele aufgrund des Cononsolvency-Effektes (Abschn. 2.1.2 b) ein
nichtlineares Quellverhalten über größere Konzentrationsbereiche [83, 89]. Dieser Unterschied
lässt sich durch die unterschiedliche chemische Struktur der Monomere erklären. So führt
beispielsweise die zusätzliche Isopropylgruppe von NIPAM im Vergleich zu AAm zu einer
Zunahme der Hydrophobizität des Monomers. Die daraus resultierenden unterschiedlichen
Wechselwirkungen des Lösungsmittels mit den Polymernetzwerk beeinflussen so maßgeblich
die Alkoholsensitivität der Hydrogele.
6.1.4 Einfluss der Acrylamid- und Bisacrylamidkonzentration auf die
Quellung der Hydrogele
Die Zusammensetzung der Hydrogele beeinflusst das Quellverhalten und damit auch die Sen-
sitivität des Alkoholsensors. Aus diesem Grund wurde zunächst der Einfluss der Acrylamid-
(AAm-) Konzentration auf das Quellverhalten der Hydrogele untersucht (Abb. 6.4).
Abbildung 6.4: Einfluss der AAm-Konzentration auf das Quellverhalten der Gele in Ethanol-Wasser-
Gemischen. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3).
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Mit zunehmender AAm-Konzentration nimmt die Kettenlänge des Polymers zu. Dies führt zu
Überlappungen und Verschlaufungen der Polymerketten im Gel. Die daraus resultierenden phy-
sikalischen Vernetzungen verringern die Sensitivität [172] gegenüber der Alkoholkonzentration
und erhöhen gleichzeitig die mechanische Stabilität der Gele. Geringere AAm-Konzentrationen
(≤ 7,5 vol% AAm) führen zu einer solchen Verschlechterung der mechanischen Eigenschaften,
dass diese Gele nicht mehr für sensorische Zwecke verwendet werden können.
Neben dem Monomer AAm beeinflusst auch der Vernetzer Bisacrylamid (Bis) das stimuli-
responsive Quellverhalten der Hydrogele (Abb. 6.5).
Abbildung 6.5: Einfluss der Bis-Konzentration auf das Quellverhalten der Gele in Ethanol-Wasser-
Gemischen. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3).
Je geringer die Konzentration des Vernetzers Bis, desto größer ist die Entquellung der Hydrogele.
Ein geringerer Anteil des Vernetzers führt zu weniger Vernetzungspunkten und somit zu einer grö-
ßeren Maschenweite im Hydrogel [172]. Dies führt zu einer Erhöhung der Sensitivität, aber auch
zu einer Verringerung der mechanischen Stabilität des Gels. Bei niedrigen Bis-Konzentrationen
(≤ 0,25 mol% Bis) werden die Hydrogele mechanisch so instabil, dass diese für die Applikation
nicht mehr nutzbar sind. Für Sensoranwendungen müssen die Hydrogele daher so eingestellt
werden, dass die Gele über eine möglichst hohe Sensitivität bei gleichzeitiger mechanischer
Stabilität verfügen.
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6.2 Piezoresistive Ethanolsensoren
6.2.1 Wiederholbarkeit der Ethanolmessung
Nach dem Sensoraufbau wurde zunächst die Wiederholbarkeit der Alkoholmessung über mehrere
Zyklen gemessen (Abb. 6.6).
Abbildung 6.6: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus beim zyklischen Wechsel der
Ethanolkonzentration zwischen 0 und 30 vol% Ethanol. Hydrogel: 10 vol% AAm, 0,44 mol% Bis,
Sensoraufbau: 250 µm Hydrogel mit einem Si-Abstandshalter.
Die Quellung des Hydrogels verursacht ausreichend große Kräfte, um die Biegeplatte des
Drucksensors zu deformieren und in eine messbare Ausgangsspannung Uaus umzuwandeln.
Die Änderung der Alkoholkonzentration von 0 auf 30 vol% Ethanol führt zu signifikanten
Signaländerungen von ca. 25 mV. Die Signalamplitude bleibt über die gesamte Messung konstant.
Erwartungsgemäß ist die Ansprechzeit der Sensoren von wenigen Minuten deutlich kürzer als
in der freien Quellung (Abschn. 6.1.2). Durch eine weitere Miniaturisierung des Sensors unter
Verwendung kleinerer Hydrogele könnten die Ansprechzeiten minimiert werden. Darüber hinaus
können die Ansprechzeiten auch durch den Einsatz poröser Hydrogele verkürzt werden. Durch
die poröse Struktur kann der Stimulus deutlich einfacher in das Gel diffundieren, wodurch
sich die Ansprechzeit des Sensors reduziert. Basierend auf temperatursensitiven Poly(NIPAM)-
Hydrogelen konnten Franke et al. die Ansprechzeit so von mehr als 300 min (für nicht poröse
Hydrogele) auf ca. 10-20 s (für poröse Hydrogele) reduzieren [160].
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Im Sensorsignal wurde jedoch eine Drift beobachtet. Dieser Effekt kann in diesem Fall allerdings
durch eine Verbesserung des Sensoraufbaus minimiert werden. So wurden in späteren Alko-
holmessungen (ab Abschn. 6.2.2) keinerlei oder nur eine vernachlässigbar kleine Sensordrift
beobachtet.
Beim Quellvorgang wurde ein Überschwingen des Sensors nach sprunghaften Änderungen
der Alkoholkonzentration festgestellt. Durch die geringere Vernetzerkonzentration (0,44 mol%
Bis) ist das Hydrogel nach dem Quellen und der Aufnahme von Wasser sehr weich. Durch
die Rückstellkräfte der Biegeplatte wird vermutlich das weiche Gel komprimiert, was das
Überschwingen des Sensors erklären könnte. Aus diesem Grund wurden für die Charakterisierung
der Alkoholsensoren (ab Abschn. 6.2.3) mechanisch stabilere Hydrogele mit einer erhöhten
Vernetzerkonzentration (1,5 mol% Bis) verwendet.
6.2.2 Einfluss des Sensoraufbaus
Vorteilhafte Sensoraufbauten können maßgeblich zur Verbesserung der sensorischen Eigen-
schaften beitragen. Dazu wird der Einfluss der Dicke des Hydrogels und des verwendeten
Abstandshalters genauer betrachtet (Abb. 6.7).
Abbildung 6.7: Einfluss des Sensoraufbaus auf die zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus
der Alkoholsensoren. Hydrogel: 10 vol% AAm, 0,44 mol% Bis.
Im vorangegangenen Abschn. 6.2.1 wurde ein Hydrogel mit einer Dicke von 250 µm verwendet.
Da die Kavität des Drucksensors jedoch eine Höhe von 390 µm hat [173], wurde zusätzlich ein
Abstandshalter aus Silizium (Dicke von ca. 280 µm) verwendet. Dabei muss beachtet werden,
dass aufgrund der viskoelastischen Eigenschaften das Gel durch die Rückstellkräfte der Bie-
geplatte geringfügig komprimiert werden kann. Um einen möglichst großen Messbereich zu
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realisieren, muss das Hydrogel stets im Kontakt mit der Biegeplatte des Drucksensors stehen.
Ist dies nicht der Fall, kann eine weitere Entquellung des Hydrogels bei höheren Ethanolkon-
zentrationen nicht mehr mit dem Drucksensor detektiert werden. Durch die Verwendung eines
dickeren Hydrogels (Dicke von 500 µm nach der Synthese) wird eine größere Vorauslenkung
des Sensors realisiert und damit ein größerer Konzentrationsbereich messbar. Der Abstandshalter
kann zusätzlich zu einer deutlich größeren Vorauslenkung beitragen. Jedoch ist darauf zu achten,
dass die Biegeplatte nicht durch die mechanischen Spannungen zerstört wird.
Zunächst soll der Einfluss der Dicke des Hydrogels auf die Sensormessung diskutiert werden.
Die Vorauslenkung des Sensors in reinem Wasser führt zu einer Ausgangsspannung Uaus. Bei
der Verwendung eines 500 µm dicken Hydrogels (mit Abstandshalter) ist die Vorauslenkung
des Sensors am größten (Uaus = 85 mV, Abb. 6.7). Wird stattdessen ein dünneres Hydrogel
verwendet (250 µm, mit Abstandshalter), dann sinkt die Vorauslenkung deutlich (Uaus = 24 mV,
Abschn. 6.2.1, Abb. 6.6). Wie bereits in Abschn. 6.1.2 diskutiert, können jedoch größere Hydro-
gelabmessungen die Quellkinetik und somit das Ansprechverhalten der Sensoren beeinflussen.
Jedoch wurde kein signifikanter Unterschied zwischen den Ansprechzeiten der Hydrogelsenso-
ren festgestellt. Für die folgenden Sensoranwendungen wurden daher stets Hydrogele mit einer
Dicke von 500 µm anstatt 250 µm verwendet.
Auch der Abstandshalter hat einen signifikanten Einfluss auf die Sensormessung (Abb. 6.7). Bei
gleicher Dicke des Hydrogels (500 µm nach der Synthese) liegt die zur Vorauslenkung proportio-
nale Ausgangsspannung Uaus des Sensors mit Abstandshalter bei 85 mV und ohne Abstandshalter
nur noch bei 7 mV. Auch die Signaländerungen beim Wechsel des Stimulus unterscheiden sich
erheblich. Beim Wechsel der Ethanolkonzentration von 0 auf 50 vol% können Signaländerungen
von ca. 101 mV (mit Abstandshalter) bzw. nur ca. 23 mV (ohne Abstandshalter) detektiert
werden. Nach dem Entquellen des Hydrogels im Sensor haben beide Sensoranordnungen nahezu
die gleiche Ausgangsspannung (ca. -17 mV). Dies kann in beiden Fällen durch den fehlenden
Kontakt zwischen dem Hydrogel und der Biegeplatte verursacht werden. In diesem Fall wäre der
Nachweis höherer Ethanolkonzentrationen nicht mehr möglich. Für die folgende Charakterisie-
rung der Ethanolsensoren wurde daher stets zusätzlich ein Abstandshalter verwendet. Anstelle
eines Abstandhalters könnten auch dickere Hydrogele für den Sensoraufbau genutzt werden.
Jedoch könnte dies zu längeren Ansprechzeiten des Sensors führen, was vor der Anwendung
geprüft werden müsste.
Eine weitere Alternative, die direkte Polymerisation des Hydrogels (mit einem Volumen von
12,5 µL) in der Kavität der Sensoren, kann nicht verwendet werden. Nach dem Quellen des Gels
ist die gesamte Kavität des Sensors mit Hydrogel gefüllt. Die Analysenlösung kann dadurch
nicht mehr durch den Sensor gepumpt werden. Der fluidische Widerstand des Hydrogel ist selbst
bei einer Erhöhung der Durchflussrate von 0,2 auf 1,0 mL/min immer noch zu groß. Für die
Sensoranwendung müssen die Hydrogele daher gezielt strukturiert werden.
42 6 Ethanolsensitive Hydrogelsensoren
6.2.3 Sensitivität der Ethanolsensoren
Neben der freien Quellung in Abschn. 6.1.3 müssen die Hydrogele auch in der sensorischen An-
wendung eine möglichst lineare Sensorkennlinie im Konzentrationsbereich gängiger Alkoholika
haben. Aus diesem Grund wurde die Sensitivität zweier Alkoholsensoren im Bereich von 0 bis
50 vol% Ethanol bestimmt (Abb. 6.8).
Abbildung 6.8: (a) Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für zwei hydrogelbasierte
Ethanolsensoren bei unterschiedlichen Ethanolkonzentrationen in einem Bereich von 0 bis 50 vol%
Ethanol und (b) die dazugehörigen Kalibrierkurven der Sensoren.
Beide Alkoholsensoren zeigen über dem untersuchten Messbereich eine hohe Sensitivität. Auch
die Sensorcharakteristik ist nahezu linear. Jedoch besitzen beide Sensoren eine unterschiedliche
Sensitivität (4,58 und 2,26 mV/vol% Ethanol). Dies kann u.a. durch Inhomogenitäten während
der Polymerisation des Gels verursacht werden [174]. In der Pregellösung kann es zu geringfügi-
gen Gefällen der Monomer- und Vernetzerkonzentration kommen. Diese können zu einer lokal
unterschiedlichen Anzahl von Vernetzungspunkten führen, wodurch die elastischen Eigenschaf-
ten des Gels variieren können. Die manuelle Sensormontage beeinflusst ebenfalls die Sensitivität
der Alkoholsensoren. Wird das Hydrogel nicht zentral in der Kavität des Drucksensors platziert
oder verrutscht es während des Quellprozesses, so ändert sich die Kraftübertragung zwischen
Hydrogel und der Biegeplatte des Drucksensors und beeinflusst somit das Sensorsignal. Um die-
sen Effekt zu minimieren, sollten für industrielle Anwendungen verbesserte Montagemethoden
eingesetzt werden. Aufgrund dieser großen Abweichungen der Sensitivität muss derzeit jeder
Hydrogelsensor individuell kalibriert werden.
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6.2.4 Querempfindlichkeit gegenüber Salzkonzentrationen
In alkoholischen Getränken gibt es aufgrund des verwendeten Trinkwassers diverse Ionen in der
Probenlösung. Auch die Zugabe von Kohlenstoffdioxid wie beispielsweise im Brauereiwesen
beeinflusst die Ionenstärke von Alkoholika. In Abhängigkeit von der chemischen Zusammen-
setzung kann die Ionenstärke jedoch signifikant die Quelleigenschaften des Hydrogels und
somit auch die Sensoreigenschaften beeinflussen [175–177]. Dies könnte die Ethanolmessung
negativ beeinflussen. Aus diesem Grund wurde der Einfluss der Ionenstärke mit verschiedenen
Natriumchlorid- (NaCl-) Lösungen getestet (Abb. 6.9).
Abbildung 6.9: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren in
alkoholfreien Kochsalzlösungen mit unterschiedlichen NaCl-Konzentrationen im Bereich von 0,01 bis
0,5 mol/L NaCl. Um die Ethanolsensitivität der Sensoren zu demonstrieren, wurde am Ende des Experi-
ments eine Lösung mit 20 vol% Ethanol und 0,5 mol/L NaCl gemessen.
Mit zunehmender Salzkonzentration quillt das Hydrogel in allen drei getesteten Sensoren deut-
lich. Die Quellung von Poly(AAm)-Hydrogelen bei steigender NaCl-Konzentration konnte
ebenfalls durch Sivanantham und Tata gezeigt werden. Durch die erhöhte Salzkonzentration
bilden sich elektrostatische Doppelschichten zwischen den Salzionen und den polaren Gruppen
des Poly(AAm)-Gels (C−O und C−N) aus. Die resultierende Abnahme der Polymer-Polymer-
Wechselwirkungen bzw. die Zunahme der Hydrophilie führt somit zur Quellung der Gele [178].
Ähnliche Effekte sind auch bei anderen Ionenspezies zu erwarten.
In den Sensormessungen kann ab einer Konzentration von 50 mmol/L NaCl eine signifikante
Quellung der Hydrogele festgestellt werden. Zusätzlich zeigt sich immer ein Signalrauschen von
maximal 1 mV. Diese Messunsicherheit wird maßgeblich durch die Pulsation der verwendeten
Schlauchpumpe beeinflusst. Dieser Unsicherheitsfaktor könnte durch den Einsatz einer pulsati-
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onsarmen Zahnradpumpe verringert werden [151]. Auch andere Rauschquellen, wie Luftblasen
im Sensorsystem durch gelöste Gase in der Flüssigkeit, können die Messunsicherheit beeinflus-
sen. Andere Unsicherheitsfaktoren, wie beispielsweise das Rauschen des Drucksensors selbst,
können dagegen vernachlässigt werden.
Im Allgemeinen enthält Trinkwasser viele verschiedene Kationen und Anionen. Um nun die
Analysenergebnisse vergleichen zu können, wird in der Trinkwasseranalytik häufig die Ge-
samtkonzentration ceq der Kationen- bzw. Anionenäquivalente angegeben. Dazu wird zunächst
das Produkt aus dem Betrag der Ladung einer Ionenspezies (zi,kat für Kationen bzw. z j,an für
Anionen) und deren Konzentration (ci,kat für Kationen bzw. c j,an für Anionen) berechnet, ehe
die Summe über alle Ionenspezies (Nkat für Kationen bzw. Nan für Anionen) in der Lösung
gebildet wird [179, 180]. Die Gesamtkonzentration der Kationen- bzw. Anionenäquivalente
müssen aufgrund der Elektroneutralität in Lösung gleich sein [180, 181]:
ceq =
Nkat
∑
i
ci,kat · |zi,kat |=
Nan
∑
j
c j,an · |z j,an|. (6.1)
Im Jahr 2018 betrug die Konzentration der Kationen- bzw. Anionenäquivalente im Dresdner Lei-
tungswasser in Summe zwischen 2,4 und 6,8 mmol/L [182]. Für die getesteten NaCl-Lösungen
entsprechen diese Werte direkt der Konzentration der Salzlösung. Die niedrigste getestete Salz-
konzentration (ceq = 10 mmol/L) enthält damit im Vergleich zum Leitungswasser eine bis zu
viermal höhere Gesamtkonzentration der Kationen- bzw. Anionenäquivalente. Bei dieser Kon-
zentration konnte jedoch keine signifikante Änderung der Ausgangsspannung beobachtet werden.
Daher kann bei der Sensormessung die Querempfindlichkeit gegenüber Ionen im Trinkwasser
vernachlässigt werden.
6.2.5 Querempfindlichkeit gegenüber pH-Werten
Viele verschiedene alkoholische Getränke haben einen sauren pH-Wert. So liegt beispielsweise
im Bier der pH-Wert durch den Zusatz von Kohlensäure in der Regel zwischen pH 4 und 4,5
[183, 184]. Liköre haben einen pH-Wert im Bereich von pH 3,3 bis 3,9 und diverse hochprozen-
tige Alkoholika liegen im Bereich von pH 6,5 bis 6,9 [185]. Viele Hydrogele quellen jedoch
in Abhängigkeit vom pH-Wert [64, 154, 186]. Daher wurde der Einfluss des pH-Wertes auf
das Quellverhalten der Hydrogelsensoren im sauren pH-Bereich von pH 7,4 bis 4,01 getestet
(Abb. 6.10).
Alle Ethanolsensoren zeigen nahezu keine Querempfindlichkeit gegenüber dem pH-Wert. Die
Ursache des Signalrauschen von weniger als 1 mV wurde bereits in Abschn. 6.2.4 erläutert.
Poly(AAm) ist ein neutrales Polymer [187]. Im Vergleich zu anderen pH-sensitiven Hydroge-
len weist dieses Polymersystem keine geladenen funktionellen Gruppen auf. Dadurch werden
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die abstoßenden Wechselwirkungen der geladenen Seitengruppen eliminiert, womit häufig
die Quellung von pH-sensitiven Hydrogelen erklärt wird [60, 61]. Dadurch quellen neutrale
Poly(AAm)-Hydrogele in Abhängigkeit vom pH-Wert nicht auf. Nesrinne und Djamel unter-
suchten ebenfalls das pH-abhängige Quellverhalten von Poly(AAm)-Gelen und konnten keinen
signifikanten Einfluss im Bereich von pH 2 bis 10 feststellen [188]. Daher kann bei der Messung
der Ethanolsensoren auch der Einfluss des pH-Wertes vernachlässigt werden.
Abbildung 6.10: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren in
alkoholfreien, phosphatgepufferten Kochsalzlösungen (PBS) mit unterschiedlichen pH-Werten im Bereich
von pH 7,4 bis 4,01. Um die Alkoholsensitivität der Sensoren zu verdeutlichen, wurde am Ende des
Experiments eine PBS-Pufferlösung, pH 4,01, mit 20 vol% Ethanol gemessen.
6.2.6 Bestimmung der Ethanolkonzentration am Beispiel eines Wodkas
a) Erstellung der Kalibrierkurven und Alkoholbestimmung eines Wodkas
Das Potenzial von hydrogelbasierten Ethanolsensoren für messtechnische Anwendungen soll
exemplarisch anhand eines Wodkas („Wodka Gorbatschow“, Henkell & Co., Sektkellerei KG,
Wiesbaden, Deutschland) mit einer Alkoholkonzentration von 37,5 vol% Ethanol demonstriert
werden. Für die Erstellung der Kalibrierkurven wurden zunächst Ethanol-Wasser-Gemische mit
bekannter Ethanolkonzentration und darüber hinaus die Wodkaprobe vorbereitet und mit den
Sensoren vermessen (Abb. 6.11).
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Abbildung 6.11: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für sechs Hydrogelsensoren in
Ethanol-Wasser-Gemischen mit definierten Ethanolkonzentrationen (zwischen 35 und 41 vol% Ethanol)
für die Erstellung von Kalibrierkurven. Am Ende des Experiments wurde eine Wodkaprobe („Wodka
Gorbatschow“ mit 37,5 vol% Ethanol) gemessen, um die Ethanolkonzentration des Wodkas anhand der
Kalibrierkurven zu berechnen.
Mithilfe der Messungen wurde für jeden Sensor eine individuelle Kalibrierkurve erstellt. Alle
Proben wurden 90 min lang gemessen, bis die Ausgangsspannung Uaus nahezu konstant blieb. Die
Änderung der Ausgangsspannungen ∆Uaus wurde in Abhängigkeit von der Ethanolkonzentration
aufgetragen. Mithilfe der erstellten Regressionsgeraden konnte im Anschluss die Alkoholkon-
zentration der Wodkaprobe für jeden Sensor individuell bestimmt werden (Abb. 6.12).
Die Messunsicherheit wurde nach dem Leitfaden zur Angabe der Unsicherheit beim Messen
(GUM, ISO/IEC Guide 98–3) bestimmt [189]. Nach der Berechnung des Mittelwertes und der
Standardabweichung der bestimmten Ethanolkonzentrationen wurde die Standardabweichung
mit dem Erweiterungsfaktor k = 2 multipliziert, um eine Vertrauenswahrscheinlichkeit von 95%
zu gewährleisten. Das Messergebnis in Abb. 6.12 entspricht also dem Mittelwert plus/minus der
doppelten Standardabweichung der Alkoholmessung.
Wie bereits in Abschn. 6.2.3 gezeigt, zeigen alle getesteten Sensoren eine lineare Kalibrierkurve
im verwendeten Messbereich. Die Sensitivität (Abschn. 6.2.6 b, Tab. 6.1) der Alkoholsensoren
liegt zwischen 1,72 und 3,13 mV/vol% Ethanol. Die Ethanolkonzentration der Wodkaprobe be-
trägt 37,4 vol% mit einer Messunsicherheit von 2,2 vol%. Nach Angaben des Herstellers enthält
der untersuchte Wodka eine Alkoholkonzentration von 37,5 vol% Ethanol. Die Ergebnisse der
Sensormessungen und die Herstellerangabe stimmen somit gut überein. Wie in den Abschn. 6.2.4
und 6.2.5 dargestellt, haben sowohl der pH-Wert des Wodkas als auch die Salzkonzentration der
Probe keinen signifikanten Einfluss auf die Sensormessung. Somit können die getesteten Hydro-
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gelsensoren auch für Realprobenmessungen verwendet werden. Lediglich die Messunsicherheit
der Sensoren muss für eine zuverlässige Detektion in der industriellen Anwendung verbessert
werden. Hierfür sollte eine automatisierte Sensorfertigung anstelle einer manuellen Montage zu
einer deutlichen Verbesserung der Messunsicherheiten führen.
Abbildung 6.12: Kalibrierkurven der sechs Ethanolsensoren zur Bestimmung der Ethanolkonzentration
einer Wodkaprobe („Wodka Gorbatschow“ mit 37,5 vol% Ethanol).
b) Berechnung der Nachweis-, Erfassungs- und Bestimmungsgrenze
Während der Messungen konnten für alle Sensoren Konzentrationsänderungen von bis zu 2 vol%
Ethanol nachgewiesen werden. Das bedeutet, dass die Nachweis-, Erfassungs- und Bestimmungs-
grenze unter diesem Wert liegen müssen. Die detaillierte Bestimmung der Nachweis-, Erfassungs-
und Bestimmungsgrenze erfolgte nach DIN 32645 [190].
Berechnung der Nachweisgrenze: Laut DIN 32645 entspricht die Nachweisgrenze (NG)
der niedrigsten Analytenkonzentration, die in der Probe nachgewiesen werden kann. Basierend
auf der NG kann jedoch nur eine qualitative Aussage darüber getroffen werden, ob die Lösung
den Analyten enthält oder nicht. Nach DIN 32645 berechnet sich die Nachweisgrenze xNG für
eine Einzelmessung der analytischen Probe nach folgender Gleichung:
xNG = t f ;α ·
√
1+
1
n
· sL
b
. (6.2)
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Hierbei entspricht t f ;α dem Quantil der einseitigen Studentschen t-Verteilung, f dem Freiheits-
grad ( f = n-1), α der Wahrscheinlichkeit des Fehlers erster Art, n der Anzahl an Messungen
für die Probe ohne den Analyten, sL der Standardabweichung der Probe ohne den Analyten
und b der Steigung der Kalibrierkurve (Sensitivität). Für den Fehler erster Art wird in diesem
Falle eine Irrtumswahrscheinlichkeit von 5% (α = 0,05) angenommen. Bei der Bestimmung der
NG beträgt laut DIN 32645 die Irrtumswahrscheinlichkeit für den Fehler zweiter Art stets 50%
(β = 0,5). Jede Analytenlösung, einschließlich der Lösungen ohne Ethanol, wurde 90 min lang
gemessen, wobei aller 10 s ein Messsignal aufgezeichnet wurde. Daraus kann nun die Standard-
abweichung sL des Messsignals ohne den Analyten bestimmt werden. Jedoch müssen die letzten
Messpunkte bei der Bestimmung der Standardabweichung sL aufgrund von Schwankungen des
Sensorsignals beim Lösungsmittelwechsel vernachlässigt werden. Aus diesem Grund wurden bei
der Berechnung nur die ersten 500 Messpunkte (n = 500) berücksichtigt. Aufgrund der großen
Anzahl von Messpunkten kann der Freiheitsgrad mit der Anzahl der Messpunkte gleichgesetzt
werden (n ≈ f = 500). Das Quantil der einseitigen Studentschen t-Verteilung (α = 0,05, f = 500)
ist 1,648 [191]. Durch das Einsetzen aller bekannten Werte in Gleichung (6.2) ergibt sich:
xNG = 1,65 ·
sL
b
. (6.3)
Berechnung der Erfassungsgrenze: Für die NG wird als Fehler zweiter Art eine Irrtums-
wahrscheinlichkeit von 50% angenommen. Da dieser Wert sehr hoch ist, führt die DIN 32645
den Begriff der Erfassungsgrenze (EG) ein. Im Gegensatz zur NG wird bei der EG für den Fehler
erster und zweiter die gleiche Irrtumswahrscheinlichkeit, in diesem Falle von 5%, angenommen
(α = β = 5%). Somit besitzt die EG eine deutlich größere statistische Sicherheit als die NG.
Laut DIN 32645 kann die Erfassungsgrenze (xEG) näherungsweise berechnet werden, indem der
Schätzwert der Nachweisgrenze (xNG) mit dem Faktor 2 multipliziert wird:
xEG = 2 · xNG = 2 · t f ;α ·
√
1+
1
n
· sL
b
. (6.4)
Analog zur Berechnung der NG ergibt sich nach dem Einsetzen der Werte in Gleichung (6.4):
xEG = 3,30 ·
sL
b
. (6.5)
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Berechnung der Bestimmungsgrenze: Laut DIN 32645 ist die Bestimmungsgrenze (BG)
die niedrigste Analytenkonzentration, bei der mit einer gewissen statistischen Wahrscheinlichkeit
ein bestimmter Messwert angegeben werden kann. Eine Quantifizierung des Analyten kann nur
vorgenommen werden, wenn der Messwert oberhalb der BG liegt. Für eine Einzelmessung der
Analysenlösung kann die Bestimmungsgrenze (xBG) wie folgt berechnet werden:
xBG = k · t f ; α2 ·
√
1+
1
n
· sL
b
. (6.6)
Dabei ist k die relative Ergebnisunsicherheit zur Charakterisierung der Bestimmungsgrenze (z.B.
33,3% für k = 3), t f ; α2 das Quantil der zweiseitigen Studentschen t-Verteilung, f der Freiheitsgrad
( f = n-1), α die Wahrscheinlichkeit des Fehlers erster Art, n die Anzahl an Messungen für die
Probe ohne den Analyten, sL die Standardabweichung der Probe ohne den Analyten und b die
Steigung der Kalibrierkurve (Sensitivität). Die relative Ergebnisunsicherheit ist nach DIN 32645
frei wählbar, jedoch wird häufig ein Wert von 33,3% (k = 3) angenommen. Das Quantil der
zweiseitigen Studentschen t-Verteilung (α2 = 0,05, f = 500) beträgt 1,965 [191]. Die anderen
Werte (α = β = 0,05, n = 500) bleiben im Vergleich zur Berechnung der EG gleich. Nach dem
Einfügen in Gleichung (6.6) gibt sich:
xBG = 5,90 ·
sL
b
. (6.7)
Messergebnisse: Mit Kenntnis der Standardabweichung sL der Probe ohne den Analyten
und der Sensitivität b konnten nun die NG, EG und BG mithilfe der entsprechenden Formeln
berechnet werden. Die Resultate aller getesteter Sensoren sind in Tab. 6.1 dargestellt.
Tabelle 6.1: Bestimmung der Nachweis- (xNG), Erfassungs- (xEG) und Bestimmungsgrenze (xBG) aller in
Abschn. 6.2.6 verwendeten hydrogelbasierten Ethanolsensoren nach DIN 32645.
Sensor sL [mV] b [mV/vol%] xNG [vol%] xEG [vol%] xBG [vol%]
Sensor #9 1,46 2,28 1,06 2,11 3,78
Sensor #10 0,16 1,72 0,15 0,31 0,55
Sensor #11 0,13 2,60 0,09 0,17 0,31
Sensor #12 0,17 3,13 0,09 0,18 0,32
Sensor #13 0,04 2,61 0,03 0,06 0,10
Sensor #14 0,53 2,66 0,33 0,65 1,17
sL: Standardabweichung der Messung der alkoholfreien Probe, b: Anstieg der Kalibrierkurve (Sensitivität).
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Die NG liegt für alle Sensoren in einem Bereich von 0,03 bis 0,33 vol% Ethanol. Die EG
beträgt zwischen 0,06 und 0,65 vol% Ethanol, während die BG in einem Bereich von 0,10
bis 1,17 vol% Ethanol liegt. Eine Ausnahme ist Sensor #9, der eine signifikant höhere NG
(xNG = 1,06 vol% Ethanol), EG (xEG = 2,11 vol% Ethanol) bzw. BG (xBG = 3,78 vol% Ethanol)
hat. Wie in Abb. 6.11 dargestellt, können jedoch mit dem Sensor bereits Änderungen der
Ethanolkonzentration von 2 vol% aufgelöst werden. Das bedeutet, dass die NG, EG und BG des
Sensors deutlich geringer sind. Für die Bestimmung der Grenzwerte spielt das Signalrauschen der
Probe ohne Ethanol eine entscheidende Rolle. Die Standardabweichung sL ist mit 1,46 mV im
Vergleich zu den anderen Sensoren deutlich größer. Verschiedene Faktoren, wie z.B. Luftblasen
durch gelöste Gase in der Probe, können für diese größeren Abweichungen verantwortlich sein.
Für relevante Applikationen in der Alkoholdetektion sind die geringen Grenzwerte besonders
interessant. Wie die Messunsicherheit können auch die NG, EG und BG durch eine automatisierte
Sensorproduktion reduziert werden.
Im Vergleich zu handelsüblichen Sensorsystemen und weiteren Sensorkonzepten in Forschung
und Entwicklung könnten piezoresistive Hydrogelsensoren eine Alternative zur Bestimmung der
Ethanolkonzentration in alkoholischen Getränken sein. Chromatografische Methoden werden
aufgrund ihrer hohen Sensitivität und Messgenauigkeit bisher am häufigsten für die Detektion
der Alkoholkonzentration im Brauereiwesen eingesetzt. Jedoch sind die Anschaffungspreise
der verwendeten Geräte und die laufenden Kosten aufgrund der schwierigen Handhabung der
Methode und dem benötigten Fachpersonal sehr hoch [192, 193]. In der Forschung und Ent-
wicklung konnten bereits alternative Messkonzepte zur Alkoholdetektion vorgestellt werden.
So können für den Nachweis von Ethanol optische Sensoren auf der Basis von farbstoffbin-
denden Liganden genutzt werden. Mit dem Konzept kann zwar ein großer Messbereich von 2
bis 50 vol% Ethanol detektiert werden, jedoch sind die Nachweisgrenzen mit 1,5 bis 2 vol%
Ethanol noch zu hoch für eine kommerzielle Anwendung. Zusätzlich tritt bei den Sensoren eine
signifikante Querempfindlichkeit gegenüber dem pH-Wert auf [194, 195]. Außerdem ist die
Langzeitstabilität der Sensoren durch mögliche Auswaschungen des verwendeten Farbstoffes
limitiert [193]. Mikrobielle und enzymatische Biosensoren können zwar geringste Konzentratio-
nen an Ethanol detektierten, jedoch hängt die enzymatische Aktivität und somit die Sensitivität
der Sensoren von verschiedenen Faktoren wie dem pH-Wert oder der Temperatur ab. Weiterhin
ist die Langzeitstabilität durch den Verlust der mikrobiellen und enzymatischen Aktivität über
die Zeit beschränkt [196, 197]. Piezoresistive Hydrogelsensoren könnten hingegen aufgrund des
großen Messbereichs, der geringen Nachweisgrenzen, des Fernbleibens von anwendungsrele-
vanten Querempfindlichkeiten und der geringen Sensorkosten für die Detektion von Ethanol in
alkoholischen Getränken sehr gut geeignet sein.
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7 Ammoniaksensitive Hydrogelsensoren
7.1 Ammoniaksensitive Hydrogele in freier Quellung
7.1.1 Quellverhalten in Abhängigkeit vom pH-Wert
Die Detektion von Ammoniak (NH3) in wässrigen Lösungen mittels stimuliresponsiven Hydro-
gelen basiert auf der resultierenden alkalischen pH-Wertänderung der Lösung in Abhängigkeit
von der NH3-Konzentration (siehe Kap. 4). Für die sensorische Applikation müssen daher Hy-
drogele mit hoher Sensitivität im alkalischen pH-Bereich synthetisiert werden. Daher wurde
zunächst das pH-abhängige Quellverhalten der Hydrogele, basierend auf Acrylsäure (AAc) und
N,N-Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA) mit unterschiedlichen Monomerzusammen-
setzungen, untersucht (Abb. 7.1).
Abbildung 7.1: Quellung der Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele bei verschiedenen pH-Werten für un-
terschiedliche Monomergehalte in phosphatgepufferten Kochsalzlösungen (PBS). Angabe von Mittelwert
und Standardabweichung (n = 3).
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Es konnten erfolgreich Hydrogele mit 50–70 mol% AAc und 30–50 mol% DMAEMA poly-
merisiert werden. Für Hydrogele mit mehr als 70 mol% AAc konnte unter den beschriebenen
Synthesebedingungen (siehe Abschn. 5.2.1) keine vollständige Polymerisation beobachtet wer-
den. Aufgrund der geringen mechanischen Stabilität ließen sich Hydrogele mit mehr als 50 mol%
DMAEMA nicht für die sensorische Anwendung verwenden.
Unter basischen Bedingungen quellen Hydrogele auf Basis von Poly(AAc) aufgrund der Depro-
tonierung der Carboxylgruppen und den daraus resultierenden elektrostatischen Abstoßungen
[60]. Der pKS-Wert von Poly(AAc) liegt gemäß der Literatur aber in einem Bereich von 5,35
bis 7,2 [198]. Deshalb sollte die Deprotonierung in einem sauren pH-Bereich erfolgen. Durch
die Zugabe des basischen Monomers DMAEMA (pKB = 7,8 [30]) kann der Arbeitsbereich der
Gele jedoch in den alkalischen pH-Bereich verschoben werden [66]. Neben elektrostatischen
Abstoßungen kann, wie in Abschn. 2.1.2 b beschrieben, die Quellung der Hydrogele ebenfalls
mithilfe der Donnan-Theorie begründet werden.
Je höher der Monomergehalt an DMAEMA ist, desto größer ist die Quellung der Hydrogele in
Abhängigkeit vom pH-Wert. Das Polymersystem mit der größten Quellung (50 mol% AAc und
50 mol% DMAEMA) zeigt ein nichtlineares Quellverhalten, was für die sensorische Anwendung
jedoch schlecht geeignet ist. Daher wurden in den folgenden Experimenten Hydrogele mit
60 mol% AAc und 40 mol% DMAEMA verwendet, da diese Gele ein lineares Quellverhalten in
einem großen pH-Bereich mit hoher Sensitivität besitzen.
7.1.2 Quellverhalten in Abhängigkeit von der Ammoniakkonzentration
Nach der pH-abhängigen Quellung wurde nun das Quellverhalten der Poly(AAc-co-DMAEMA)-
Hydrogele in Abhängigkeit von der NH3-Konzentration in PBS-Puffer und einer isotonischen
Natriumchlorid- (NaCl-) Lösung bestimmt (Abb. 7.2).
Mit steigender NH3-Konzentration steigt der pH-Wert der Lösung deutlich an. Dies führt zur
Quellung der pH-sensitiven Hydrogele. Selbst geringe Änderungen der NH3-Konzentration
und somit des pH-Wertes können durch die Quellung der Hydrogele nachgewiesen werden.
Die untersuchten Poly(AAc-co-DMAEMA)-Gele eignen sich zum Nachweis kleinerer NH3-
Konzentrationen in einem Bereich von 1 mmol/L bis 20 mmol/L NH3. Dies könnte besonders
für chemische und biotechnologische Anwendungen von Interesse sein.
Allerdings ist die Messunsicherheit der Quellmessungen insbesondere bei höheren NH3-Konzen-
trationen noch vergleichsweise groß. So beträgt beispielsweise die relative Massenänderung
∆m/m0 in einer PBS-Pufferlösung mit 20 mmol/L NH3 im Mittel zwar fast 100%, weist aber eine
Standardabweichung von fast 12 % auf. Dies kann auf eine inhomogene Verteilung der beiden
Monomere in Polymernetzwerk zurückgeführt werden [174]. Während der Copolymerisation
resultieren lokale Bereiche mit unterschiedlichen Monomerzusammensetzungen im Gel. Wie im
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vorangegangenen Abschn. 7.1.1 gezeigt, kann dies die Sensitivität der einzelnen Hydrogele und
somit die Messunsicherheit der Quellmessungen maßgeblich beeinflussen.
Abbildung 7.2: Quellverhalten von Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen und die resultierenden pH-
Werte für verschiedene NH3-Konzentrationen in PBS-Puffer und in isotonischer NaCl-Lösung. Angabe
von Mittelwert und Standardabweichung (n = 3–6).
Darüber hinaus kann ein Unterschied in der Nachweisgrenze zwischen PBS-Lösung und iso-
tonischer NaCl-Lösung beobachtet werden. Pufferlösungen wie PBS sollen den pH-Wert im
physiologischen Bereich so konstant wie möglich halten. Durch den verwendeten Phosphat-
puffer können also kleinere pH-Wertänderungen in der Lösung kompensiert werden. So steigt
der pH-Wert beim Wechsel von 0 auf 1 mmol/L NH3 in PBS-Lösung nur von pH 7,59 auf
7,79 (∆pH = 0,20). In einer isotonischen Salzlösung steigt der pH-Wert jedoch von pH 7,23
auf 8,31 (∆pH = 1,08). Eine signifikante Quellung der Hydrogele kann infolgedessen in einer
NaCl-Lösung ab ca. 1 mmol/L NH3 und in PBS-Puffer ab ca. 2 mmol/L NH3 detektiert werden.
Bei höheren NH3-Konzentrationen kann kein signifikanter Unterschied zwischen den beiden
verwendeten Lösungen mehr festgestellt werden.
7.1.3 Wiederholbarkeit der Quellung in ammoniakhaltigen Lösungen
Die Wiederholbarkeit der Quellung in NH3-haltigen Lösungen ist wie auch bei den ethanolsen-
sitiven Hydrogelen (Abschn. 6.1.1) besonders wichtig, damit die Hydrogelsensoren mehrfach
verwendet werden können. Aus diesem Grund wurde die NH3-Konzentration in PBS-Puffer
täglich zwischen 0 und 20 mmol/L NH3 gewechselt und die Quellung der Hydrogele und der
pH-Wert der Pufferlösung detektiert (Abb. 7.3).
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Abbildung 7.3: Wiederholbarkeit der Quellung in Abhängigkeit von der NH3-Konzentration in PBS-
Puffer und die resultierenden pH-Werte der Lösungen. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung
(n = 3).
Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele quellen innerhalb von 24 h in einem PBS-Puffer mit
20 mmol/L NH3 durch die Erhöhung des pH-Wertes (pH ≈ 9,9) deutlich (∆m/m0 ≈ 82%).
Nach 24 h in einem PBS-Puffer ohne NH3 entquellen die Hydrogele. Allerdings kann nur eine
geringfügige Veränderung der Masse der Hydrogele (∆m/m0 ≈ 12%) festgestellt werden. Dies
deutet darauf hin, dass die Hydrogele für die Entquellung deutlich mehr Zeit benötigen als für
die Quellung. Um dies zu verifizieren, wurden die Gele am Ende des Experiments mehrere
Tage lang in einem PBS-Puffer ohne NH3 gelagert. Dabei kann ein stetiges Entquellen der Gele
beobachtet werden, ohne dass sich der pH-Wert der Pufferlösung signifikant verändert.
Solch ein asymmetrisches Quellverhalten konnte bereits an verschiedenen Arten von stimulire-
sponsiven Hydrogelen beobachtet werden [199, 200]. In vielen Fällen wird dieses Quellverhalten
mit dem sogenannten Skin-Effekt erklärt. Der Stimulus in der umgebenden Lösung diffundiert
stets von der äußeren Polymer-Lösungsmittel-Grenzfläche in das Zentrum des Hydrogels. Wäh-
rend des Quellprozesses quillt dadurch zunächst die äußere Polymerschicht der Hydrogele auf.
Nun kann durch die Quellung des äußeren Polymernetzwerkes das Lösungsmittel samt Stimulus
leichter in das Zentrum des Gels diffundieren. Bei der Entquellung schrumpft das Gel zunächst
auch an der äußeren Polymer-Lösungsmittel-Grenzfläche, wodurch sich eine dichte Polymer-
schicht bildet. Diese Schicht behindert nun die Diffusion des Lösungsmittels aus dem Zentrum
des Gels. Im Vergleich zum Quellprozess wird dadurch deutlich mehr Zeit für die Entquellung
des Gels benötigt [26, 201, 202].
Darüber hinaus könnten auch priorisierte elektrostatische Wechselwirkungen der Ammonium-
und Hydroxidionen mit den geladenen Gruppen des Hydrogels eine mögliche Erklärung für das
asymmetrische Quellverhalten sein. Die mobilen Ionen diffundieren aufgrund der starken elek-
trostatischen Kräfte mit den funktionellen Gruppen des Polymers viel langsamer aus dem Gel.
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Die Massen der Hydrogele sind nach 24 h in PBS-Lösungen mit 20 mmol/L NH3 in allen
fünf Quellzyklen nahezu identisch (∆m/m0 ≈ 90%). Nur die erste Messung (∆m/m0 ≈ 82%)
weicht leicht von den weiteren Messungen ab. Vor dem Experiment wurden alle Hydrogele
fünfmal konditioniert. Durch die Konditionierung der Gele finden die Ketten ihre optimale
Anordnung im Polymernetzwerk und zu kurze Polymerketten brechen auf. Folglich kann durch
die Konditionierung eine Drift während des Quellvorganges vermieden werden, wodurch die
Messgenauigkeit deutlich steigt [27, 168]. In diesem Fall zeigt die Drift, dass das Hydrogelsystem
möglicherweise mehr als fünf Konditionierungszyklen benötigt. Jedoch ist die Drift recht gering
und liegt im Bereich der Messunsicherheit. Auch der geringe pH-Wertunterschied zwischen
erster und zweiter Quellung in 20 mmol/L NH3 könnte diesen Effekt erklären.
Das Experiment zeigt, dass die untersuchten Hydrogele reproduzierbar quellen und entquellen.
Die Gele benötigen jedoch für die Entquellung eine wesentlich längere Zeit als für die Quellung.
7.1.4 Quellkinetik in ammoniakhaltigen Lösungen
Da die Quellkinetik des Hydrogelsystems wichtige Informationen über das Ansprechverhalten
im Sensor und dem asymmetrischen Quellverhalten liefern kann, wurde diese nun genauer
untersucht (Abb. 7.4).
Abbildung 7.4: Kinetik der Quellung (0→ 20 mmol/L NH3) und der Entquellung (20→ 0 mmol/L NH3)
von Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen in PBS-Puffer und NaCl-Lösungen. Angabe von Mittelwert
und Standardabweichung (n = 3).
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Für den Quellprozess sind die Kinetiken in PBS-Puffer und einer isotonischen NaCl-Lösung
nahezu identisch. In beiden Lösungsmittelsystemen sind die Hydrogele nach ca. 24 h in einer
20 mmol/L NH3-Lösung vollständig gequollen. Auch die relative Massenänderung ∆m/m0 der
Hydrogele während der Quellung unterscheiden sich nicht wesentlich voneinander. Nach 48 bzw.
72 h scheinen die Hydrogele in der NH3-haltigen PBS-Lösung geringfügig zu entquellen. Diese
Änderung um wenige Prozent liegt jedoch innerhalb der Messunsicherheit.
Jedoch kann bei der Entquellung der Hydrogele ein erheblicher Unterschied zwischen den
verschiedenen Lösungsmittelsystemen festgestellt werden. Wie bereits in Abschn. 7.1.3 gezeigt
und diskutiert, benötigen die Hydrogele in PBS-Puffern deutlich mehr Zeit für die Entquellung
als für die Quellung. Nach 14 d in einer NH3-freien PBS-Pufferlösung sind die Poly(AAc-
co-DMAEMA)-Hydrogele wieder vollständig entquollen. Auch die Gele in einer NH3-freien
NaCl-Lösung entquellen, allerdings benötigen diese Gele im Vergleich zum PBS-Puffer deutlich
mehr Zeit für die Entquellung. Nach 14 d in einer isotonischen NaCl-Lösung ohne NH3 nimmt
die Masse der Gele um nur 16% ab. In diesem Fall könnte der pH-Wert der Salzlösung einen
entscheidenden Einfluss auf das Quellverhalten der Gele haben. Eine isotonische NaCl-Lösung
ist in der Regel nicht neutral, sondern sauer, da Kohlendioxid aus der Atmosphäre spontan in der
Lösung gelöst wird. Kohlendioxid reagiert in Wasser als Säure (Abschn. 2.1.2 b). In PBS-Puffer
kann die Änderung des pH-Wertes durch das Puffersystem kompensiert werden. In einer iso-
tonischen NaCl-Lösung ist dies jedoch nicht möglich. Die saure pH-Änderung kann allerdings
das Quellverhalten der amphiphilen Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele beeinflussen [66], wo-
durch die im Vergleich zum PBS-Puffer deutlich langsamere Quellkinetik erklärt werden könnte.
Aus diesem Grund wurden die weiteren Sensormessungen mittels PBS-Puffer durchgeführt.
7.2 Piezoresistive Ammoniaksensoren
7.2.1 Wiederholbarkeit der Ammoniakmessung
Für den Einsatz in der Sensorik soll nun der Quelldruck der NH3-sensitiven Hydrogele mithilfe
von piezoresistiven Drucksensorchips in eine messbare Ausgangsspannung umgewandelt wer-
den. In einem ersten Schritt wurde daher die Wiederholbarkeit der Ammoniakmessung in der
Sensoranwendung untersucht (Abb. 7.5).
Alle drei getesteten NH3-Sensoren quellen und entquellen in Abhängigkeit von der Analytkon-
zentration und können somit für mehrfache Messungen verwendet werden. Die Quellung bzw.
Entquellung der Hydrogele führt beim Wechsel der NH3-Konzentration zu einer signifikanten
Änderung der Ausgangsspannung ∆Uaus von 100 bis 120 mV. Die Signalamplitude aller Sen-
soren blieb über die gesamte Messung konstant. Mit den Sensormessungen können somit die
Ergebnisse der freien Quellung in Abschn. 7.1.3 verifiziert werden.
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Abbildung 7.5: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren beim
zyklischen Wechsel der NH3-Konzentration zwischen 0 und 20 mmol/L NH3 in PBS-Puffer.
Auch die Ergebnisse der Quellkinetik in freier Quellung (Abschn. 7.1.4) können mit den Sensor-
messungen verifiziert werden. Die Sensoren benötigen für die vollständige Quellung (ca. 2–4 h)
eine wesentlich kürzere Zeit als für die vollständige Entquellung (ca. 18–20 h) der Gele. Mögli-
che Gründe für dieses asymmetrische Quellverhalten wurden bereits in Abschn. 7.1.3 diskutiert.
So wie bei den Ethanolsensoren (Abschn. 6.2.1) sind die Ansprechzeiten der Sensoren durch
die Verwendung kleinerer Hydrogele deutlich geringer als in der freien Quellung. Die meisten
Anwendungsbereiche erfordern jedoch NH3-Sensoren mit einer Ansprechzeit von wenigen Mi-
nuten oder Sekunden [203]. Daher ist eine signifikante Reduzierung der Ansprechzeiten der
Sensoren notwendig. Wie bei den Alkoholsensoren in Abschn. 6.2.1 erläutert, könnte dies durch
eine Miniaturisierung der Sensoren und damit auch der Gele oder durch die Verwendung poröser
Hydrogele erreicht werden.
Bei allen drei NH3-Sensoren konnte eine Drift des Sensorsignals beobachtet werden. Solch
eine Drift kann auch bei anderen Hydrogelsensoren festgestellt werden [157, 204]. Die Drift
kann beispielsweise von manuellen Sensoraufbau und den daraus resultierenden Unsicherheiten
verursacht werden. Das Quellverhalten von Hydrogelen weist oft auch Hystereseeffekte auf
[27, 69, 205]. Allerdings zeigen sich in der freien Quellung (Abschn. 7.1) jedoch keinerlei Hyste-
reseeffekte. Die Interaktion des Hydrogels mit der Biegeplatte des Drucksensors kann ebenfalls
für diesen Effekt verantwortlich sein. So kann das weiche Hydrogel nach dem Quellvorgang
durch die Rückstellkräfte der Biegeplatte weiter komprimiert werden. Die Änderung des Füll-
standes und damit des hydrostatischen Druckes im Probengefäß kann ebenfalls die Messung des
Quelldruckes beeinflussen. Jedoch wurde die Füllhöhe des Probengefäßes regelmäßig kontrolliert,
sodass dieser Effekt keinen signifikanten Einfluss auf die Sensormessungen haben sollte.
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7.2.2 Sensitivität der Ammoniaksensoren
Wie bereits aus der freien Quellung in Abschn. 7.1.2 bekannt, quellen die Hydrogele in einem Be-
reich von 0 bis 20 mmol/L NH3. Aus diesem Grund wurde die Sensitivität der Hydrogelsensoren
in diesem Messbereich genauer untersucht (Abb. 7.6).
Abbildung 7.6: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren in einem
Messbereich von 0 bis 20 mmol/L NH3 in PBS-Puffer.
Alle Sensoren zeigen eine hohe Sensitivität gegenüber dem Analyten. Besonders im Konzentrati-
onsbereich von 0 bis 10 mmol/L NH3 können größere Änderung der Ausgangsspannungen ∆Uaus
detektiert werden. Bereits beim Wechsel von 0 auf 1 mmol/L NH3 können bei allen Sensoren
signifikante Signaländerungen nachgewiesen werden. Infolgedessen muss die Nachweisgrenze
der Sensoren unter 1 mmol/L NH3 liegen. Die Sensitivitäten der charakterisierten Hydrogel-
sensoren sind größenordnungsmäßig vergleichbar. Jedoch kann bei keinem der Sensoren ein
verlässlicher Wert für die Sensitivität angegeben werden, da das Quellgleichgewicht bei den
geringeren NH3-Konzentrationen nach 4 h noch immer nicht erreicht wurde. Wie bereits in
Abschn. 7.2.1 erläutert, müssen die Ansprechzeiten der Sensoren daher deutlich verbessert
werden.
Für die Anwendung dieses Sensorkonzeptes sind mehrere wichtige Aspekte zu berücksichtigen.
Das vorgestellte Messprinzip kann nur für den Nachweis von Ammoniak in wässrigen Lösungen
genutzt werden. Damit könnte das Sensorkonzept für Anwendungen in der chemischen oder
biotechnologischen Industrie interessant sein. So wird NH3 beispielsweise als Kältemittel in
Kühlhäusern oder Eislaufplätzen in Innenräumen eingesetzt. Zur Leckageüberwachung von
wassergefüllten Systemteilen und Rohren stellt die Firma JUMO (Fulda, Deutschland) unter
anderen Ammoniaksensoren (Typ 201040) für wässrige Lösungen her. Diese Sensoren können
gelöstes NH3 im ppm-Bereich detektieren [206]. Laut den Technischen Regeln für Gefahrstoffe
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(TRGS 900) liegt der maximale Arbeitsplatzgrenzwert in Deutschland bei 40 ppm NH3 [207].
Die Nachweisgrenze des vorgestellten Hydrogelsensors liegt bei ca. 1 mmol/L NH3, was et-
wa 18 ppm NH3 (1 ppm ≈ 1 mg/L [206] ≈ 55 µmol/L NH3) entspricht. Damit könnte der
In-Line-prozessfähige Hydrogelsensor potenziell zur Überwachung solcher Ammoniakgrenzwer-
te eingesetzt werden. In biotechnologischen Prozessen ist NH3 oft ein Nebenprodukt, z.B. bei
der Herstellung von Arzneimitteln mittels Säugerzelllinien. Eine zu hohe NH3-Konzentration
ist jedoch für die Zellen toxisch. Für die Überwachung der NH3-Konzentration muss die Nach-
weisgrenze der verwendeten Sensoren etwa 1 mmol/L NH3 betragen [208]. Dieses Kriterium
erfüllt der vorgestellte NH3-Sensor auf der Basis von stimuliresponsiven Hydrogelen. Für bio-
medizinische Anwendungen sind dagegen NH3-Sensoren mit einer Nachweisgrenze im Bereich
von wenigen ppb erforderlich. Für diese Anwendungen kann dieses Sensorkonzept aufgrund der
höheren Nachweisgrenze gegenwärtig noch nicht eingesetzt werden.
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8 Harnstoffsensitive Hydrogelsensoren
8.1 Harnstoffsensitive Hydrogele in freier Quellung
8.1.1 Verifikation der Immobilisation des Enzyms Urease
Für die Detektion von Harnstoff werden die in Kap. 7 entwickelten pH-sensitiven Hydrogele
basierend auf Acrylsäure (AAc) und N,N-Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA) mit
dem Enzym Urease funktionalisiert. Die enzymatische Hydrolyse des Substrats Harnstoff führt
zu einer basischen pH-Wertänderung, die in einer Quellung der Hydrogele resultiert (siehe
Kap. 4). Hierfür wurde zunächst das Enzym in der wässrigen Monomerlösung gelöst, ehe die
Polymerisation initiiert wurde. Die Einschlusspolymerisation im Gel wird häufig für sensorische
Anwendungen eingesetzt [209, 210]. Allerdings können freie Radikale während der Polymeri-
sation das Enzym schädigen, was zu einem Verlust der Enzymaktivität führen kann [211]. Aus
diesem Grund wurde die enzymatische Aktivität nach der Polymerisation getestet (Abb. 8.1).
Abbildung 8.1: Verifikation der Enzymaktivität nach der Einschlusspolymerisation im Gel: Die enzyma-
tische Reaktion führt zu einer messbaren alkalischen pH-Wertänderung (blaues pH-Papier) der ansonsten
neutralen, phosphatgepufferten Kochsalzlösung (PBS, grünes pH-Papier).
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Nach der Synthese und dem Waschen von Hydrogelen mit und ohne dem Enzym Urease wurde
der pH-Wert einer PBS-Lösung ohne Harnstoff mittels eines pH-Indikatorpapiers überprüft. Bei-
de pH-Indikatoren verfärbten sich durch den neutralen pH-Wert der Lösung grün. Anschließend
wurden beide Gele für 24 h in einer PBS-Pufferlösung mit 20 mmol/L Harnstoff inkubiert. Der
pH-Wert des Hydrogels ohne das Enzym Urease blieb konstant. Die enzymatische Reaktion der
im Hydrogel immobilisierten Urease führt zu einer signifikanten alkalischen pH-Wertänderung,
wodurch sich der Universalindikator blau verfärbte. Die Einschlusspolymerisation des Enzyms
im Gel konnte somit erfolgreich realisiert werden, ohne einen signifikanten Aktivitätsverlust des
Enzyms zu verzeichnen.
8.1.2 Quellverhalten in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration
Im nächsten Schritt wurde das Quellverhalten der Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele in
Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration untersucht. Hierzu wurden Gele mit und ohne
dem Enzym Urease in PBS-Lösungen mit unterschiedlichen Harnstoffkonzentrationen inkubiert.
Anschließend wurden die relative Massenänderung ∆m/m0 der Gele und die Änderung des
pH-Wertes der Lösung bestimmt (Abb. 8.2).
Abbildung 8.2: Quellverhalten von Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen mit und ohne Enzymfunktio-
nalisierung und die resultierenden pH-Werte für verschiedene Harnstoffkonzentrationen in PBS-Puffer.
Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 7–9).
Mit steigender Harnstoffkonzentration nimmt durch die enzymatische Reaktion der pH-Wert
der umgebenden Pufferlösung zu. Wie bereits in Abschn. 7.1.1 gezeigt, führt die alkalische
pH-Wertänderung zu einer Quellung der verwendeten pH-sensitiven Poly(AAc-co-DMAEMA)-
Hydrogele. Die Gele zeigen eine signifikante Quellung für Konzentrationen von bis zu 20 mmol/L
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Harnstoff. Bereits geringe Harnstoffkonzentrationen von 1 bis 2 mmol/L Harnstoff können mit
dem Hydrogelsystem in freier Quellung nachgewiesen werden. Diese Resultate sind vergleichbar
mit den Ergebnisse für die Detektion von Ammoniak (NH3, Abschn. 7.1.2), da beide Nachweis-
prinzipen auf dem gleichen Hydrogelsystem basieren.
Ausschließlich die enzymfunktionalisierten Hydrogele quellen durch die katalysierte Hydrolyse
und der damit resultierenden pH-Wertänderung in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration.
Für nichtfunktionalisierte Hydrogele kann keine signifikante Änderung des pH-Wertes und auch
keine Quellung des Gels mit zunehmender Harnstoffkonzentration detektiert werden.
Auch die Messunsicherheiten sind wie bei den NH3-sensitiven Hydrogelen vergleichsweise
groß. Neben den bereits diskutierten Ursachen wie einer inhomogenen Zusammensetzung des
Copolymers (Abschn. 7.1.2) beeinflusst insbesondere die ungleichmäßige Verteilung des Enzyms
im Polymernetzwerk das Quellverhalten der Gele. Infolgedessen variieren die Substratumsätze
und somit auch die Sensitivität der einzelnen Hydrogele.
8.1.3 Quellkinetik in harnstoffhaltigen Lösungen
Wie auch bei den Ethanol- (Abschn. 6.1.2) und NH3-sensitiven Hydrogelen (Abschn. 7.1.4)
wurde auch bei den harnstoffsensitiven Hydrogelen die Kinetik der Quellung bzw. Entquellung
in PBS-Puffer detailliert charakterisiert (Abb. 8.3), um wichtige Sensoreigenschaften wie das
Quellverhalten im Sensor und potenzielle Ansprechzeiten abschätzen zu können.
Die enzymfunktionalisierten Hydrogele sind nach 24 h in 20 mmol/L Harnstoff vollständig
gequollen. Wie bereits in Abschn. 8.1.2 gezeigt, quellen durch die katalysierte enzymatische
Reaktion nur die mit dem Enzym Urease funktionalisierten Hydrogele in einer Harnstofflösung.
Die enzymfunktionalisierten Gele benötigen für die Entquellung deutlich mehr Zeit als für die
Quellung. Dies kann mit dem verwendeten Polymersystem erklärt werden. Die Quellkinetik von
Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen zeigt in Abhängigkeit von der NH3-Konzentration ein
vergleichbares asymmetrisches Quellverhalten (Abschn. 7.1.4). Wie bereits in Abschn. 7.1.3
diskutiert, könnte der Skin-Effekt eine mögliche Ursache für dieses Quellverhalten sein. Die
Ansprechzeiten sind in freier Quellung noch sehr lang. In der Sensorapplikation werden jedoch
deutlich kleinere Hydrogele verwendet. Dies führt, wie bereits bei den Ethanol- (Abschn. 6.2.1)
und NH3-Sensoren (Abschn. 7.2.1) gezeigt, zu einer im Vergleich zur freien Quellung signifikan-
ten Verringerung der Ansprechzeit. Daher kann auch für die piezoresistiven Biosensoren eine
deutliche Verringerung der Ansprechzeit erwartet werden.
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Abbildung 8.3: Kinetik der Quellung (0→ 20 mmol/L Harnstoff) und der Entquellung (20→ 0 mmol/L
Harnstoff) von Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen mit und ohne Enzymfunktionalisierung in PBS-
Puffer. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 6).
8.1.4 Wiederholbarkeit der Quellung und Langzeitstabilität
Für eine zuverlässige Sensormessung über eine längere Zeit ist die Langzeitstabilität ein ent-
scheidender Faktor. Gerade bei enzymatischen Sensoren ist dies jedoch oft problematisch. Die
Lebensdauer von Enzymen ist von Natur aus begrenzt. Enzyme können im Laufe der Zeit
durch verschiedene Chemikalien deaktiviert werden. Auch die physikalischen Bedingungen
wie beispielsweise die Lagerungstemperatur können die Langzeitstabilität von Enzymsensoren
maßgeblich beeinflussen [212]. Darüber hinaus führt die Diffusion der Enzyme aus dem Gel oft
zu einem signifikanten Verlust der enzymatischen Aktivität mit der Zeit [211, 213]. Aus diesem
Grund wurde die Langzeitstabilität der enzymfunktionaliserten Hydrogele über insgesamt acht
Wochen getestet. Durch die alternierenden Wechsel der Harnstoffkonzentration konnte zeitgleich
die Wiederholbarkeit der Quellung mit untersucht werden (Abb. 8.4).
Nach acht Wochen kann kein signifikanter Verlust der enzymatischen Aktivität festgestellt
werden. Die Gele quellen infolge der enzymatischen Hydrolyse und der resultierenden pH-
Wertänderung wiederholt auf. Wie die Quellkinetik in Abschn. 8.1.3 zeigt, werden für eine
vollständige Entquellung der Gele rund zwei Wochen benötigt. Da die relative Massenänderung
∆m/m0 für die Entquellung bereits nach 6 d bestimmt wurde, ist es nicht verwunderlich, dass die
Gele noch nicht ihre Ausgangsmasse m0 erreicht haben. Basierend auf diesen Ergebnissen kann
davon ausgegangen werden, dass der Hydrogelsensor acht Wochen und länger stabil sein sollte.
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Abbildung 8.4: Wiederholbarkeit der Quellung und Langzeitstabilität von enzymfunktionalisierten
Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen für alternierende Harnstoffkonzentrationen zwischen 0 und
20 mmol/L Harnstoff in PBS-Puffer. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 12).
Für eine langzeitstabile Immobilisierung der Enzyme im Hydrogel mittels Einschlusspolymerisa-
tion sind die Maschenweite des Gels und die Größe des Enzyms sehr wichtig. Typischerweise
liegt die Maschenweite eines Hydrogels in der Größenordnung von wenigen Nanometern [214–
216]. Die Maschenweite hängt jedoch stark von der Monomerzusammensetzung, dem Vernetzer-
gehalt, dem Stimulus und damit dem Quellgrad des Gels ab [217]. Das Enzym Urease ist mit
einem Molekulargewicht von 551 kDa (1 Da = 1 g/mol [218]) und einem hydrodynamischen
Radius von etwa 7 nm [219] ein vergleichsweise großes Enzym. Zum Vergleich hat das Enzym
Glucoseoxidase, welches typischerweise zur Bestimmung des Blutzuckerspiegels verwendet
wird, ein deutlich geringeres Molekulargewicht (147 kDa) und einen kleineren hydrodynami-
schen Radius (4,15 nm) [220]. Je größer das Enzym und je kleiner die Maschenweite des Gels
sind, desto schwieriger ist es für das Enzym, aus dem Gel zu diffundieren. Dies könnte eine
Erklärung für die gute Langzeitstabilität dieser enzymfunktionalisierten Hydrogele sein. Darüber
hinaus können die geladenen Gruppen des Enzyms mit den geladenen funktionellen Gruppen
des Hydrogels interagieren. Diese elektrostatischen Kräfte könnten ebenfalls das Enzym daran
hindern, aus dem Gel zu diffundieren.
Im Vergleich zu anderen enzymatischen Harnstoffsensoren verfügt das vorgestellte Sensor-
konzept über eine gute Langzeitstabilität. Eggenstein et al. stellen einen potentiometrischen
Harnstoffbiosensor auf der Basis einer NH3-sensitiven Elektrode vor. Dabei wurde das Enzym
Urease in ein Poly(Carbamoylsulfonat)-Hydrogel einpolymerisiert. Jedoch konnte der Sensor bei
4◦C nur für maximal vier Tage betrieben werden [221]. Lee et al. entwickelten einen kondukto-
metrischen Harnstoffbiosensor, der auf einem interdigitalen Elektrodenarray basiert. Das Enzym
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wurde hierbei in einem Sol-Gel-Prozess unter Nutzung von Tetramethoxysilan immobilisiert.
Der Biosensor verlor jedoch nach nur drei Wochen bei 4◦C mehr als 50% seiner ursprünglichen
enzymatischen Aktivität [222]. Das und Sarkar modifizierten eine Elektrode mit einer leitfähigen
Polymer-Hydrogelmembran auf Basis von Polyvinylalkohol und Polyacrylamid. Dabei wurde
das Enzym mittels Glutaraldehyd kovalent an das Gel gebunden. Nach zwei Wochen Lagerung
bei 4◦C blieben 94% der ursprünglichen Aktivität erhalten [223]. Weitere Biosensorkonzepte zur
Detektion von Harnstoff und deren Sensoreigenschaften wurde von Singh et al. zusammenge-
fasst [224]. Insgesamt hängt die Langzeitstabilität enorm von verschiedenen Faktoren wie der
Immobilisierungsstrategie, der verwendeten Enzymmenge während der Immobilisierung und
den Lagerungsbedingungen wie der Temperatur oder der Pufferzusammensetzung ab.
Eine zusätzliche chemisch kovalente Immobilisierung, beispielsweise mittels 1-Ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimid und N-Hydroxysuccinimid [225], könnte die Langzeitsta-
bilität der getesteten enzymfunktionalisierten Hydrogele noch weiter erhöhen. Findet diese
ungerichtete Immobilisierung jedoch am aktiven Zentrum des Enzyms statt, so muss mit einem
erheblichen Aktivitätsverlust des Biosensors gerechnet werden [211]. Um dies zu vermeiden
und aufgrund der bereits vorhandenen guten Langzeitstabilität wurde jedoch auf einen solchen
zusätzlichen Immobilisierungsschritt verzichtet.
Neben dem Einfluss der Immobilisierung auf die Langzeitstabilität kann ein weiterer Effekt
beobachtet werden: Die Massenänderungen des ersten Quellzyklus (∆m/m0 ≈ 55%) sind deutlich
geringer als die der folgenden Quellzyklen (∆m/m0 ≈ 70–73%). Wie bereits in Abschn. 7.1.3
erläutert, sollten Hydrogele vor der sensorischen Applikation mehrfach konditioniert werden,
um die Messgenauigkeit zu verbessern. Aufgrund der oftmals begrenzten Langzeitstabilität von
enzymatischen Biosensoren, welche zu diesem Zeitpunkt für das getestete Hydrogelsystem noch
unbekannt war, sowie der langen Quell- und insbesondere Entquellzeiten wurde zunächst auf eine
Konditionierung der Gele in freier Quellung verzichtet. Aufgrund der guten Langzeitstabilität
und um den beobachteten Effekt während den Sensormessungen zu vermeiden, wurden die
piezoresistiven Biosensoren später immer dreimal vor der eigentlichen Messung konditioniert
(siehe Abschn. 5.4).
8.1.5 Selektivität gegenüber Harnstoffderivaten
Enzyme sind oft nicht selektiv gegenüber strukturähnlichen Substratderivaten. So hat beispiels-
weise das Enzym Alkoholdehydrogenase eine geringe Selektivität und kann nicht zwischen
verschiedenen, insbesondere primären, Alkoholen unterscheiden. Diese Querempfindlichkeiten
können die Messungen von Alkoholbiosensoren erheblich beeinflussen [226–228]. Aus die-
sem Grund wurde die Selektivität der enzymfunktionalisierten Hydrogele gegenüber Harnstoff,
Thioharnstoff, N-Methylharnstoff und N,N,N’,N’-Tetramethylharnstoff getestet (Abb. 8.5).
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Abbildung 8.5: Substratspezifität von enzymfunktionalisierten Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen in
PBS-Pufferlösungen mit Harnstoff, Thioharnstoff, N-Methylharnstoff und N,N,N’,N’-Tetramethylharnstoff.
Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 4–5).
Die funktionalisierten Hydrogele mit dem Enzym Urease haben im Vergleich zu anderen sub-
stratähnlichen Derivaten eine hohe Selektivität gegenüber Harnstoff. Nur in Pufferlösungen mit
Harnstoff konnte eine signifikante Quellung der Gele festgestellt werden. Ähnlich Strukturen
wie Thioharnstoff, N-Methylharnstoff und N,N,N’,N’-Tetramethylharnstoff werden nicht en-
zymatisch abgebaut. Daher ließen sich dort nahezu keine Änderung des pH-Wertes und keine
Quellung der pH-empfindlichen Hydrogele beobachten. Chemisch analoge Substanzen zum
Harnstoff wie Thioharnstoff, N-Methylharnstoff oder Hydroxyharnstoff sind als kompetitive
Inhibitoren für das Enzym Urease bekannt [229]. Aufgrund ihrer strukturellen Ähnlichkeit mit
dem Substrat können kompetitive Inhibitoren in das aktive Zentrum des Enzyms diffundieren.
Diese Substanzen können jedoch nicht durch das Enzym umgewandelt werden [230]. Die Hem-
mung des Enzyms durch diese Strukturen sollte für die Anwendung kein Problem darstellen, da
Harnstoff im Vergleich zu den Inhibitoren in der Regel im Überschuss vorliegt und somit das
Substrat den konkurrierenden Inhibitor verdrängen kann.
8.1.6 Einfluss der Enzymmenge auf das Quellverhalten
Für biosensorische Applikationen sind Enzyme oft vergleichsweise teuer. Um die Kosten für
kommerzielle Anwendung zu minimieren, sollten daher die verwendeten Enzymmengen so
gering wie möglich sein, ohne aber die Sensoreigenschaften wie Sensitivität oder Ansprechzeit
zu beeinträchtigen. Daher wurde der Einfluss der Enzymmenge auf die Quellkinetik und das
harnstoffabhängige Quellverhalten untersucht (Abb. 8.6).
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Abbildung 8.6: Einfluss der Enzymmenge von harnstoffsensitiven Hydrogelen auf (a) die Quellkinetik in
einer 20 mmol/L Harnstofflösung und (b) das Quellverhalten für unterschiedliche Harnstoffkonzentratio-
nen, jeweils in PBS-Pufferlösungen. Angabe von Mittelwert und Standardabweichung (n = 5–8).
Für die Quellkinetik und das Quellverhalten in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration
können keine signifikanten Unterschiede bei unterschiedlichen Enzymmengen beobachtet wer-
den. Eine Verdoppelung bzw. eine Halbierung der ursprünglichen Enzymmenge (1 kU/mL)
führt zu vergleichbaren Ergebnissen, insbesondere im sensitivsten Bereich von 0 bis 20 mmol/L
Harnstoff. Dies könnte auch die Langzeitstabilität der enzymfunktionalisierten Hydrogele er-
klären (Abschn. 8.1.4). Selbst wenn im Laufe der Zeit geringe Mengen des Enzyms aus dem
Polymernetzwerk diffundieren, hat dies keinen signifikanten Einfluss auf die Sensitivität oder
Quellkinetik des Gels.
Darüber hinaus wurde das Quellverhalten von Hydrogelen mit geringeren Enzymmengen von
0,1 bzw. 0,25 kU/mL Urease untersucht. Die Quellmessungen waren jedoch nicht reproduzierbar.
Einige Hydrogele quollen in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration stark, während andere
Gele nur eine geringe oder gar keine Sensitivität zeigten. Dies deutet auf eine sehr inhomogene
Verteilung des Enzyms im Polymernetzwerk hin. Wie bereits in Abschn. 8.1.2 erwähnt, könnte
dies auch die relativ großen Messunsicherheiten während der Quellmessungen erklären.
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass durch eine Verringerung der Enzymmenge
von 1 auf 0,5 kU/mL Urease die Herstellungskosten der Biosensoren deutlich gemindert werden.
Eine weitere Reduzierung der Enzymkonzentration wird jedoch aufgrund der verschlechterten
Reproduzierbarkeit und der damit verbundenen großen Messunsicherheiten nicht empfohlen.
Neben dem Einfluss auf die Sensitivität und der Ansprechzeit könnte die Minimierung der
Enzymmenge auch die Langzeitstabilität der Biosensoren beeinflussen, welche vor einem Einsatz
in der Sensoranwendung separat untersucht werden müsste.
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8.2 Piezoresistive Harnstoffsensoren
8.2.1 Wiederholbarkeit der Harnstoffmessung
Der Quelldruck der enzymfunktionalisierten Hydrogele wurde nun mithilfe von piezoresistiven
Drucksensoren in eine sensorisch messbare Ausgangsspannung umgewandelt. Wie bei den NH3-
Sensoren in Abschn. 7.2.1 sollte zunächst die Wiederholbarkeit der Harnstoffmessung in der
Sensorapplikation getestet werden (Abb. 8.7).
Abbildung 8.7: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren beim
zyklischen Wechsel der Harnstoffkonzentration zwischen 0 und 20 mmol/L Harnstoff in PBS-Puffer.
Wie bei der freien Quellung in Abschn. 8.1.4 dargestellt, quellen und entquellen alle drei
getesteten Biosensoren in Abhängigkeit von der Harnstoffkonzentration. Die Änderung der
Ausgangsspannung ∆Uaus beträgt dabei je nach Sensor zwischen rund 80 bis über 100 mV. Die
Signalamplitude blieb über alle Quellmessungen konstant. Nach der Synthese wurden die enzym-
funktionalisierten Hydrogele für 3 d gewaschen und anschließend dreimal für mindestens 4 d in
der Sensorapplikation konditioniert (siehe Abschn. 5.4). Trotz alledem kann kein signifikanter
Verlust der enzymatischen Aktivität des Biosensors festgestellt werden. Diese Ergebnisse deuten
auf eine gute Langzeitstabilität des Sensors hin, wie bereits in der freien Quellung (Abschn. 8.1.4)
gezeigt werden konnte.
Die getesteten Biosensoren zeigen eine Basisliniendrift in Abhängigkeit von der Zeit. Diese Drift
konnte bereits bei den NH3-Sensoren in Abschn. 7.2.1 beobachtet werden. Somit scheinen in
beiden Fällen die verwendeten Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele maßgeblich diesen Effekt
zu beeinflussen. Mögliche Ursachen für das Driftverhalten wurden bereits in Abschn. 7.2.1
ausführlich diskutiert.
70 8 Harnstoffsensitive Hydrogelsensoren
Auch das asymmetrische Quellverhalten der enzymfunktionalisierten Hydrogele (Abschn. 8.1.3)
konnte bestätigt werden. Erwartungsgemäß sind in der Sensorapplikation durch die Verwendung
kleiner Gele und der somit resultierenden Minimierung der Diffusionswege die Ansprechzeiten
deutlich geringer als in der freien Quellung. Dieses Verhalten zeigte sich sowohl bei den Ethanol-
(Abschn. 6.2.1) als auch bei den NH3-Sensoren (Abschn. 7.2.1). Allerdings erfordern die meis-
ten kommerziellen Anwendungen von Harnstoffsensoren oft Ansprechzeiten im Bereich von
Sekunden oder höchstens Minuten.
So präsentierten Srivastava et al. einen potentiometrischen Harnstoffbiosensor zum Nachweis
von Blutharnstoff. Das Enzym Urease wurde dabei in einem Gel aus Gelatine immobilisiert
und die Ansprechzeit des Sensors betrug 2 min [231]. Castillo-Ortega et al. entwickelten einen
konduktometrischen Biosensor zum Nachweis von Harnstoff im Serum. Auf der Basis von
Poly(Anilin)-Poly(N-Butylmethacrylat) und dem Enzym Urease konnten mit diesem Sensorkon-
zept Ansprechzeiten von 10 min erreicht werden [224, 232]. Kovács et al. demonstrierten einen
optischen Biosensor mithilfe eines enzymfunktionalisierten Polyurethan-Films zum Nachweis
von Harnstoff in Urin und Serum mit einer Ansprechzeit von ca. 20 s [233].
Die Ansprechzeit der Hydrogelsensoren kann beispielsweise, wie bereits bei den Ethanol-
(Abschn. 6.2.1) und NH3-Sensoren (Abschn. 7.2.1) diskutiert, durch die Verwendung von porösen
Hydrogelen weiter reduziert werden. Aufgrund der porösen Gelstruktur kann der Stimulus
wesentlich schneller in das Gel diffundieren. Das Enzym könnte dann allerdings auch deutlich
einfacher aus dem Gel heraus diffundieren. Daher müssten in diesem Falle Hydrogele mit einer
bestimmten Porengröße synthetisiert werden, um diese Diffusion des Enzyms zu vermeiden.
Zusätzlich könnten für diesen Ansatz die Enzyme kovalent an die Gelmatrix gebunden werden,
um die Langzeitstabilität der Biosensoren weiter zu verbessern.
8.2.2 Sensitivität der Harnstoffsensoren
In der freien Quellung zeigen die enzymfunktionalisierten Gele eine Sensitivität im Bereich
von 0 bis 20 mmol/L Harnstoff. Um die Sensitivität der piezoresistiven Harnstoffsensoren
zu bestimmen, wurde aus diesem Grund die Harnstoffkonzentration schrittweise auf bis zu
20 mmol/L Harnstoff erhöht (Abb. 8.8).
Die Biosensoren zeigen eine hohe Sensitivität gegenüber Harnstoff. So können bei allen Hydro-
gelsensoren insbesondere im Bereich von bis zu 10 mmol/L Harnstoff signifikante Änderungen
der Ausgangsspannung ∆Uaus detektiert werden. Bereits geringste Harnstoffkonzentrationen von
1 mmol/L Harnstoff können mit dem Sensor eindeutig nachgewiesen werden. Aufgrund dessen
muss die Nachweisgrenze unter 1 mmol/L Harnstoff liegen. Die Sensitivitäten der Biosensoren
sind größenordnungsmäßig miteinander vergleichbar. Eine quantitative Angabe der Sensitivi-
tät ist jedoch nicht möglich, da nach 4 h das Quellgleichgewicht insbesondere bei geringeren
Harnstoffkonzentrationen noch nicht erreicht wurde. Für eine kommerzielle Anwendung ist
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daher eine Verbesserung der Ansprechzeit, wie in Abschn. 8.2.1 erläutert, unbedingt erforderlich.
Diese Resultate sind qualitativ nahezu identisch zu den Sensitivitäten der NH3-Sensoren in
Abschn. 7.2.2. Da beide Sensoren auf Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogelen basieren, werden
die Sensoreigenschaften maßgeblich von der Wahl des Hydrogelsystems beeinflusst.
Abbildung 8.8: Zeitabhängige Änderung der Ausgangsspannung Uaus für drei Hydrogelsensoren in einem
Messbereich von 0 bis 20 mmol/L Harnstoff in PBS-Puffer.
Die Gele für die Sensoren #1 und #2 stammen aus verschiedenen Synthesen. Somit können
reproduzierbare Gele und Sensoren aus unterschiedlichen Syntheseansätzen hergestellt werden.
Sensor #1 wurde nach der Synthese und dem Waschen des Gels direkt aufgebaut. Anschließend
wurde das Gel für mehr als vier Wochen in PBS-Puffer gewaschen, ehe Sensor #3 aufgebaut
wurde. In den Messkurven können keine signifikanten Unterschiede zwischen den Biosensoren
beobachtet werden. Demzufolge tritt auch nach über vier Wochen Lagerung kein Aktivitätsver-
lust durch Diffusion des Enzyms aus dem Gel auf. Die Sensormessungen verifizieren somit die
Ergebnisse der Untersuchung der Langzeitstabilität in freier Quellung (Abschn. 8.1.4). Geringfü-
gige Unterschiede in der Sensitivität der Biosensoren können mit der inhomogenen Verteilung
des Enzyms im Polymernetzwerk und durch Unsicherheiten beim manuellen Sensoraufbau
begründet werden.
In der Literatur wiesen viele Sensorprinzipen einen ähnlichen Messbereich auf, jedoch ist die
Nachweisgrenze oft deutlich geringer. So weist beispielsweise der im Abschn. 8.2.1 beschrie-
bene optische Harnstoffbiosensor von Kovács et al. einen linearen Sensitivitätsbereich von
0,07 bis 8 mmol/L Harnstoff auf [233]. Jiménez et al. entwickelten einen pH-empfindlichen
ionenselektiven Feldeffekttransistor auf der Basis von Polyacrylamid-Hydrogelen mit dem einpo-
lymerisierten Enzym Urease mit einer Sensitivität von 0,2 bis 8 mmol/L Harnstoff [234]. Durch
die Verwendung von Polyurethan für die Immobilisierung des Enzyms konnten Puig-Lleixà et al.
den sensitiven Messbereich von 0,04 bis 36 mmol/L Harnstoff verbessern [235].
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Aufgrund des sensitiven Messbereiches und der guten Langzeitstabilität könnten piezoresistive
Harnstoffsensoren als kostengünstiges und einfaches Sensorkonzept für biotechnologische oder
medizinische Anwendungen besonders interessant sein. So liegt die Harnstoffkonzentration bei
Blut und Serum zwischen 3 und 8 mmol/L Harnstoff. Im Urin beträgt der Referenzwert zwischen
300 und 550 mmol Harnstoff pro 24 h im Sammelurin [236]. Somit ist sowohl die Detektion von
Harnstoff im Blut oder Serum, als auch im Urin bei bekanntem Volumen und entsprechender
Verdünnung prinzipiell möglich.
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9 Zusammenfassung und Ausblick
Im Fokus dieser Arbeit stand die Entwicklung neuartiger Chemo- und Biosensoren auf der
Basis von stimuliresponsiven Hydrogelen. Zunächst wurden die Quelleigenschaften der Gele in
freier Quellung detailliert untersucht. Anschließend wurden piezoresistive Hydrogelsensoren
aufgebaut, um den Quelldruck in eine sensorisch messbare Ausgangsspannung umzuwandeln.
Die wichtigsten Ergebnisse dieser Arbeit sind in Tab. 9.1 zusammengefasst.
Im ersten Teil dieser Arbeit wurden auf der Basis von Acrylamid (AAm) neuartige stimuli-
responsive Hydrogele für die Detektion von Ethanol entwickelt. Die Sensitivität basiert auf
der unterschiedlichen Löslichkeit von Poly(AAm) in Wasser und Ethanol. Die Gele zeigen in
freier Quellung eine nahezu lineare Sensitivität in Abhängigkeit von der Ethanolkonzentration
in einem großen Messbereich von bis zu 50 vol% Ethanol. Dadurch eignen sich die Hydrogele
hervorragend für die Ethanolbestimmung in alkoholischen Getränken. Querempfindlichkeiten ge-
genüber anderen primären Alkoholen wie Methanol oder Isopropanol können für Anwendungen
im Brauereiwesen weitestgehend vernachlässigt werden, da diese Proben ausschließlich Ethanol
enthalten. Anhand dieser Gele wurde exemplarisch gezeigt, welchen Einfluss die Monomer- und
Vernetzerkonzentration auf das Quellverhalten und die mechanischen Eigenschaften der Gele
haben. Sowohl in freier Quellung als auch in der Sensorapplikation konnte die Wiederholbarkeit
der Ethanolquellung demonstriert werden. Nachdem der Sensoraufbau verbessert wurde, um eine
höhere Sensitivität zu erreichen, wurden die Sensoreigenschaften detailliert charakterisiert. Wie
auch in der freien Quellung können mit den piezoresistiven Alkoholsensoren Konzentrationen
von bis zu 50 vol% Ethanol nachgewiesen werden. Die Ansprechzeit der Sensoren beträgt nur
wenige Minuten. Die Sensorkennlinie ist dabei linear. Die Salzkonzentration und der pH-Wert
der Alkohollösung spielen für die Detektion von Ethanol in alkoholischen Getränken keine
signifikante Rolle. Am Beispiel einer Wodkaprobe wurde gezeigt, dass sich mithilfe einer Kali-
brierkurve die Ethanolkonzentration mit einer Messunsicherheit von wenigen Volumenprozent
nachweisen lässt. Auf der Basis dieser Messungen konnten auch die Nachweis-, Erfassungs- und
Bestimmungsgrenzen der Sensoren nach DIN 32645 berechnet werden.
Der zweite Teil der Arbeit befasst sich mit der Detektion von gelöstem Ammoniak (NH3). Die
basische Reaktion des Analyten mit Wasser kann mithilfe von stimuliresponsiven Hydrogelen
detektiert werden. Dazu wurden zunächst Gele, basierend auf Acrylsäure (AAc) und N,N-
Dimethylaminoethylmethacrylat (DMAEMA), synthetisiert, welche im alkalischen pH-Bereich
quellen. In freier Quellung zeigen dabei Hydrogele mit 60 mol% AAc und 40 mol% DMAEMA
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eine hohe Sensitivität gegenüber dem pH-Wert mit einem linearen Quellverlauf. Diese Gele
quellen in Abhängigkeit von der NH3-Konzentration in einem Bereich von bis zu 20 mmol/L
NH3 auf. Zwar quellen die Gele reproduzierbar, sodass diese für mehrfache Anwendungen
geeignet sind, jedoch wird für die Entquellung deutlich mehr Zeit benötigt als für die Quellung
der Gele. Diese Ergebnisse konnten auch mit den Messungen an Sensoren verifiziert werden.
Hier ließen sich bereits geringste Konzentrationen von 1 mmol/L NH3 eindeutig nachweisen. Für
praktische Anwendungen müssen allerdings die Ansprechzeiten der Sensoren deutlich verkürzt
werden.
Im letzten Teil der Arbeit wurden die entwickelten Poly(AAc-co-DMAEMA)-Hydrogele mit
dem Enzym Urease funktionalisiert, um so neuartige harnstoffsensitive Hydrogele herzustellen.
Dabei wurden die Enzyme per Einschlusspolymerisation im Gel immobilisiert. Die enzymatische
Hydrolyse des Substrats führt zu einer basischen pH-Wertänderung und somit zur Quellung des
Gels. Die Enzymaktivität blieb trotz freier Radikale während der Polymerisation erhalten. Sowohl
die Harnstoff- als auch die NH3-sensitiven Hydrogele basieren auf dem gleichen Hydrogelsystem.
Daher ist es nicht verwunderlich, dass neben dem sensitiven Messbereich, der Wiederholbarkeit
der Messung, der Nachweisgrenze auch die Ansprechzeiten der Hydrogelsensoren weitestgehend
identisch sind. Das Enzym ist hochselektiv gegenüber strukturähnlichen Harnstoffderivaten wie
Thioharnstoff, N-Methylharnstoff oder N,N,N’,N’-Tetramethylharnstoff. Eine Verringerung der
ursprünglichen Enzymmenge von 1 auf 0,5 kU/mL Urease beeinflusst die Quelleigenschaften der
Gele nicht. Die Langzeitstabilität von enzymatischen Biosensoren ist oftmals zeitlich limitiert.
Trotzdem weisen die charakterisierten Harnstoffbiosensoren eine ausgezeichnete Stabilität von
mindestens acht Wochen auf, ohne dass ein signifikanter Verlust der Enzymaktivität festgestellt
wurde. Dies könnte besonders für biotechnologische Applikationen interessant sein.
Für eine kommerzielle Anwendung der Chemo- und Biosensoren müssen jedoch noch einige
Faktoren verbessert werden. So muss die Streuung der Sensorparameter der Hydrogelsensoren
beispielsweise durch eine automatisierte Sensorfabrikation deutlich verringert werden. Auch
die Ansprechzeiten, insbesondere für die Harnstoff- und NH3-Sensoren, müssen noch weiter
verringert werden. Dies könnte z.B. durch poröse Hydrogele erreicht werden [160]. Je nach
Applikation könnten die entwickelten Hydrogelsysteme auch mit anderen Wandlern gekoppelt
werden. Unter Verwendung eines plasmonischen Sensors konnten Kroh et al. die entwickelten
Poly(AAm)-Hydrogele ebenfalls zur Detektion von Ethanol verwenden. Durch die Strukturierung
der Gele konnte so beispielsweise die Ansprechzeit der Sensoren deutlich minimiert werden [133].
Nichtsdestotrotz könnte das vorgestellte Sensorkonzept durch seine In-Line-Prozessfähigkeit
sowie seinen einfachen und kostengünstigen Sensoraufbau besonders interessant für zukünftige
Anwendungen sein.
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Tabelle 9.1: Zusammenfassung der Sensoreigenschaften der in dieser Arbeit entwickelten hydrogelbasier-
ten Chemo- und Biosensoren.
Parameter Ethanolsensoren Ammoniaksensoren Harnstoffsensoren
Hydrogel-
system
Poly(AAm) Poly(AAc-co-
DMAEMA)
Poly(AAc-co-
DMAEMA) mit dem
Enzym Urease
Messprinzip unterschiedliche
Löslichkeit in
Wasser bzw.
Alkohol
pH-Wertänderung
durch gelöstes
NH3-Gas
pH-Wertänderung
durch enzymatische
Hydrolyse
Sensitiver
Messbereich
bis 50 vol%
Ethanol
bis 20 mmol/L
NH3
bis 20 mmol/L
Harnstoff
Nachweis-
grenze
0,03–0,33 vol%
Ethanol
≤ 1 mmol/L
NH3
≤ 1 mmol/L
Harnstoff
Ansprech-
zeiten
Quellung und
Entquellung:
wenige Minuten
Quellung:
2–4 h;
Entquellung:
18–20 h
Quellung:
2–4 h;
Entquellung:
18–20 h
Mehrfache
Verwendung
möglich möglich möglich
Langzeit-
stabilität
nicht getestet nicht getestet ≥ 8 Wochen
Querempfind-
lichkeit
(QE)
keine QE: pH-Wert,
Salzkonzentration;
QE: primäre
Alkohole
QE: pH-Wert keine QE:
Harnstoffanaloga,
QE: pH-Wert, NH3
Realproben-
messung
möglich, getestet
mit Wodka
nicht getestet nicht getestet
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[227] Alpat, Ş.; Telefoncu, A. Development of an alcohol dehydrogenase biosensor for ethanol
determination with toluidine blue O covalently attached to a cellulose acetate modified
electrode. Sensors 2010, 10, 748–764.
[228] Miyamoto, S.; Murakami, T.; Saito, A.; Kimura, J. Development of an amperometric alco-
hol sensor based on immobilized alcohol dehydrogenase and entrapped NAD+. Biosensors
and Bioelectronics 1991, 6, 563–567.
[229] Krajewska, B. Ureases I. Functional, catalytic and kinetic properties: A review. Journal of
Molecular Catalysis B: Enzymatic 2009, 59, 9–21.
[230] Löffler, G. Basiswissen Biochemie; Springer, 2008.
Literaturverzeichnis 95
[231] Srivastava, P. K.; Kayastha, A. M.; Srinivasan, Characterization of gelatin-immobilized
pigeonpea urease and preparation of a new urea biosensor. Biotechnology and Applied
Biochemistry 2001, 34, 55–62.
[232] Castillo-Ortega, M.; Rodriguez, D.; Encinas, J.; Plascencia, M.; Méndez-Velarde, F.;
Olayo, R. Conductometric uric acid and urea biosensor prepared from electroconductive
polyaniline–poly(n-butyl methacrylate) composites. Sensors and Actuators B: Chemical
2002, 85, 19–25.
[233] Kovács, B.; Nagy, G.; Dombi, R.; Tóth, K. Optical biosensor for urea with improved
response time. Biosensors and Bioelectronics 2003, 18, 111–118.
[234] Jiménez, C.; Bartrol, J.; de Rooij, N.; Koudelka-Hep, M. Use of photopolymerizable
membranes based on polyacrylamide hydrogels for enzymatic microsensor construction.
Analytica Chimica Acta 1997, 351, 169–176.
[235] Puig-Lleixà, C.; Jiménez, C.; Alonso, J.; Bartrolí, J. Polyurethane–acrylate photocura-
ble polymeric membrane for ion-sensitive field-effect transistor based urea biosensors.
Analytica Chimica Acta 1999, 389, 179–188.
[236] Guder, W. G. Harnstoff ; In: Lexikon der Medizinischen Laboratoriumsdiagnostik. Sprin-
ger Reference Medizin, Hrsg.: Gressner, A. M. und Arndt, T., Springer, 2019; pp 1072–
1073.

Eigene Veröffentlichungen 97
Eigene Veröffentlichungen
Begutachtete Zeitschriftenartikel (peer-reviewed)
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Enzyme-functionalized piezoresistive hydrogel
biosensors for the detection of urea. Sensors 2019, 19, 2858.
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Hydrogel-based sensors for ethanol detection in
alcoholic beverages. Sensors 2019, 19, 1199.
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Piezoresistive hydrogel-based sensors for the
detection of ammonia. Sensors 2019, 19, 971.
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Hydrogel-based piezoresistive sensor for the
detection of ethanol. Journal of Sensors and Sensor Systems 2018, 7, 219–226.
Konferenzbeiträge
• Mau, B.; Erfkamp, J.; Guenther, M.; Wallmersperger, T. Experimental determination of
material parameters for an enhanced modeling of polyelectrolyte gels. Proceedings of
SPIE 10966, Electroactive Polymer Actuators and Devices (EAPAD) XXI 2019, 109661O.
• Mau, B.; Erfkamp, J.; Guenther, M.; Wallmersperger, T. Determination of material
parameters for a multiphasic modeling of hydrogels. Proceedings in Applied Mathematics
and Mechanics 2019, 19, e201900216.
• Erfkamp, J.; Günther, M.; Gerlach, G. Piezoresistive Biosensoren auf der Basis Enzym-
funktionalisierter Hydrogele. Tagungsband zum 19. Heiligenstädter Kolloquium – Techni-
sche Systeme für die Lebenswissenschaften 2018, 277–284.
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Detection of ammonia based on stimuli-responsive
hydrogels. Proceedings 2018, 2, 1109.
• Erfkamp, J.; Günther, M.; Gerlach, G. Entwicklung von piezoresistiven Hydrogelsensoren
zum Nachweis von Ethanol. Tagungsband zum 13. Dresdner Sensor-Symposium 2017,
194–198.
98 Eigene Veröffentlichungen
Vorträge
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Piezoresistive chemical and biochemical sensors
based on stimuli-responsive hydrogels. Active Polymeric Materials and Microsystems,
Dresden, Deutschland (16.–19.09.2019).
• Ehrke, B.; Erfkamp, J.; Guenther, M.; Wallmersperger, T. Numerical and experimental
investigation of the volume fraction depending mechanical behavior of polyelectrolyte gels.
Active Polymeric Materials and Microsystems, Dresden, Deutschland (16.–19.09.2019).
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Hydrogel-based piezoresistive chemical and
biochemical sensors. 14th International conference on materials chemistry, Birmingham,
Großbritannien (08.–11.07.2019).
• Mau, B.; Erfkamp, J.; Guenther, M.; Wallmersperger, T. Experimental determination
of material parameters for an enhanced modeling of polyelectrolyte gels. SPIE Smart
Structures + Nondestructive Evaluation, Denver, Colorado, USA (03.–07.03.2019).
• Mau, B.; Erfkamp, J.; Günther, M.; Wallmersperger, T. Determination of material para-
meters for a multiphasic modeling of hydrogels. 90th Annual Meeting of the International
Association of Applied Mathematics and Mechanics, Wien, Österreich (18.–22.02.2019).
• Erfkamp, J.; Günther, M.; Gerlach, G. Piezoresistive Biosensoren auf der Basis Enzym-
funktionalisierter Hydrogele. 19. Heiligenstädter Kolloquium – Technische Systeme für die
Lebenswissenschaften, Heilbad Heiligenstadt, Deutschland (24.–26.09.2018).
Poster
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Urea-sensitive biosensors based on stimuli-
responsive hydrogels and the functionalized enzyme urease. 2nd European Biosensor
Symposium, Florenz, Italien (18.–21.02.2019).
• Erfkamp, J.; Guenther, M.; Gerlach, G. Detection of ammonia based on stimuli-responsive
hydrogels. Eurosensors, Graz, Österreich (09.–12.09.2018).
• Erfkamp, J.; Günther, M.; Gerlach, G. Entwicklung von piezoresistiven Hydrogelsensoren
zum Nachweis von Ethanol. 13. Dresdner Sensor-Symposium, Dresden, Deutschland (04.–
06.12.2017).
Die Ergebnisse dieser Arbeit wurden teilweise in den oben genannten
Publikationen veröffentlicht (Stand: Mai 2020).
